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KURZFASSUNG 
Für die Neurowissenschaft ist ein experimenteller Zugang zu den einzelnen Nervenzellen 
erforderlich, um beispielsweise die Interaktion von verschiedenen Hirnarealen zu erforschen. 
Eine wesentliche Herausforderung dabei ist die langzeitstabile, elektrische Schnittstelle zu den 
Nervenzellen für in-vivo Experimente über mehrere Monate oder sogar Jahre. Aufgrund der 
Abstoßungsreaktion des Hirngewebes auf den implantierten Fremdkörper erfolgt eine 
chronische Vernarbung um die neuronale Sonde mit den Mikroelektroden, sodass der 
elektrische Zugang für die Ableitung und Stimulation neuronaler Aktivität im Kortex erschwert 
oder sogar vollständig unmöglich wird. Die vorliegende Dissertation beschäftigt sich mit der 
Entwicklung von neuartigen neuronalen Sonden mit dem Ziel, diese Abstoßungsreaktion zu 
reduzieren, um eine chronische Schnittstelle zu den Neuronen zu ermöglichen. Der hierfür 
entwickelte, Silizium-basierte Herstellungsprozess ermöglicht die monolithische Integration 
von den neuronalen Sonden mit einer hochflexiblen, elektrischen Zuleitung, um die 
mechanische Kopplung während der Bewegungen des Kortex relativ zum Schädelknochen zu 
minimieren und dadurch die Reizung des Hirngewebes durch die Sonde zu reduzieren. Die 
entwickelte Mikrotechnologie ermöglicht die Integration von insgesamt 18 Mikroelektroden 
auf einer linearen Sonde mit einem rechteckigen Querschnitt von nur 130 µm x 30 µm und ein 
hochflexibles Flachbandkabel mit einem Querschnitt von nur 130 µm x 10 µm. Als flexible 
Isolationsmaterialien für die elektrische Zuleitung zu den Mikroelektroden wurden die 
biokompatiblen Polymere Parylen-C und Polyimid untersucht, wobei sich Parylen-C für diese 
Anwendung als ungeeignetes Material herausgestellt hat. Um eine sichere, elektrische 
Stimulation von Neuronen zu gewährleisten, müssen Elektrodenmaterialien mit ausreichender 
Ladungsinjektionskapazität verwendet werden. Für diesen Zweck wird in dieser Arbeit das 
vielversprechende, elektrisch leitfähige Polymer PEDOT untersucht, welches durch 
Elektropolymerisation auf die Mikroelektroden abgeschieden wird. In-vitro Langzeittests 
konnten nachweisen, dass eine Degradation dieser Polymerbeschichtung durch die kurzen 
Strompulse nicht stattfindet. Optimierungen des Polymerisationsprozesses konnten weiterhin 
die mechanische Stabilität und die Ladungsinjektionskapazität von ca. 2 mC/cm2 dieser 
Beschichtung deutlich erhöhen. Für die Implantation der neuronalen Sonden wurde zusätzlich 
eine Halterung entworfen und hergestellt, mit der ein vollständiges und präzises Einführen der 
Sonde in den Kortex ermöglicht wird. In-vivo Experimente konnten nachweisen, dass eine 
chronische Ableitung und Stimulation neuronaler Aktivität mit Hilfe der in dieser Arbeit 
entwickelten Sonden möglich ist. Damit weisen diese Implantate ein hohes Potential auch für 
medizinische Anwendungen auf. 
  
   
 
 
  Seite II 
ABSTRACT 
For neuroscience an experimental access to the individual neurons is essential to investigate 
e.g. the interaction of different brain areas. A basic challenge therefor is the long-term stable, 
electrical interface to the neurons for in-vivo experiments over several months or even years. 
Due to the inflammatory response of the neural tissue to the foreign body a scar is created 
around the neural probe with the microelectrodes, so that the electrical access for recording 
and stimulation of neural activity in the cortex is hindered or even impossible. The present 
dissertation contains the development of novel neural probes with the goal to reduce the 
inflammatory response and enable a chronic neural interface. The therefor developed, silicon-
based microfabrication process enables a monolithical integration of the neural probes with 
highly flexible, electrical conducting paths to reduce the mechanical coupling during 
micromotion of the cortex relative to the skull and thus the irritation of the neural tissue. The 
developed microfabrication process allows the integration of in total 18 microelectrodes on a 
linear probe with a rectangular cross section of only 130 µm x 30 µm and a highly flexible 
ribbon cable with a cross section of only 130 µm x 10 µm. As flexible insulation materials for 
the conducting paths to the microelectrodes the biocompatible polymers parylene-C and 
polyimide were investigated, in which parylene-C revealed as an unsuitable material for this 
purpose. To guarantee a safe electrical stimulation of neurons, electrode materials with 
sufficient charge injection capacity have to be used. For this purpose the promising, electrical 
conductive polymer PEDOT is investigated in the present dissertation, which is deposited on 
the microelectrodes using an electropolymerization process. In-vitro long-term tests could 
verify that a degradation of this polymer coating does not occur after short current pulses. 
Improvements of the polymerization process could furthermore increase the mechanical 
stability and charge injection capacity of ca. 2 mC/cm2 of this electrode coating. For the 
implantation of the neural probes an insertion tool was additionally designed and fabricated, 
which is used to enable a complete and precise insertion of the probe into the cortex. In-vivo 
experiments could verify the functionality for chronic recording and microstimulation of neural 
activity using the novel neural probes. Therefore these neural implants have a high potential 
also for medical applications. 
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1. EINLEITUNG 
1.1. MOTIVATION / PROBLEMSTELLUNG 
Für die Hirnforschung und auch in der Medizin werden verschiedene implantierbare 
Mikroelektroden eingesetzt, um eine elektrische Schnittstelle zu den Neuronen im zentralen 
Nervensystem herzustellen. Mit dieser Schnittstelle kann die Aktivität der einzelnen Neuronen 
abgeleitet und aufgezeichnet werden, um damit zum Beispiel die stattfindenden 
Informationsverarbeitungsprozesse im Hirn zu erforschen. Bei bidirektionalen Schnittstellen 
kann zusätzlich durch kurze elektrische Strom- oder Spannungspulsen durch dieselben 
Mikroelektroden die Aktivität der Neuronen im Hirn stimuliert werden. Dieses wird 
insbesondere für die Entwicklung von Neuroprothesen in der Medizin genutzt aber auch in der 
Neurowissenschaft um zum Beispiel kausale Zusammenhänge im neuronalen Netzwerk zu 
untersuchen. Der Zugang zu einzelnen Neuronen mit Hilfe von intrakortikalen Mikroelektroden 
ermöglicht weiterhin die Ableitung von Aktionspotentialen, die einen höheren 
Informationsgehalt aufweisen als Feldpotentiale und damit interessant für die Neuroprothetik 
sind. Für die erfolgreiche Entwicklung von Neuroprothesen in der Medizin werden 
Schnittstellen benötigt, die chronisch im Hirn implantiert werden können und über eine 
möglichst lange Zeit eine stabile Funktionalität gewährleisten. Auch in der Neurowissenschaft 
sind solche langzeitstabilen Implantate notwendig, um Experimente im Tiermodell über eine 
möglichst lange Zeit durchführen zu können. Das Ziel der langzeitstabilen neuronalen 
Schnittstellen im zentralen Nervensystem stellt jedoch eine große Herausforderung dar: die 
Abstoßungsreaktion des Immunsystems des Körpers auf den implantierten Fremdkörper und 
die damit verbundene Degradation der Schnittstelle über die Zeit [Polikov05]. Viele 
Forschergruppen auf der gesamten Welt arbeiten aktuell an einer möglichen Lösung für dieses 
Problem. Die Ursachen für die Abstoßungsreaktionen des Körpers sind jedoch vielfältig. Ein 
wesentliches Problem für chronische Implantate stellt die Tatsache dar, dass das Hirn im 
Schädel dynamischen Bewegungen ausgesetzt ist [Gilletti06]. Da die neuronalen Schnittstellen 
eine elektrisch leitfähige Verbindung zu den einzelnen Mikroelektroden benötigen, ist die 
mechanische Entkopplung dieser Verbindung zum Schädelknochen entscheidend. Dadurch soll 
die Reizwirkung der Implantate auf das umgebende Gewebe im Hirn reduziert werden, um die 
damit verbundene Narbenbildung der Läsion zu minimieren [Biran07]. Um die mechanische 
Entkopplung zu realisieren, müssen flexible Materialien verwendet werden, die zum einen 
elektrisch isolierend und zum anderen mechanisch ausreichend stabil sein müssen, um eine 
langzeitstabile Verkapselung der elektrischen Zuleitungen zu gewährleisten. Die Entwicklung 
solcher langzeitstabilen Mikroelektroden mit hochflexibler elektrischer Zuleitung für die 
chronische Implantation im Hirngewebe ist das Kernziel der vorliegenden Dissertation. 
 
1.2. STAND DER FORSCHUNG 
Die Aktivität der Neuronen im Hirn kann mit Hilfe von Elektroden abgeleitet und aufgezeichnet 
werden. Die räumliche Auflösung der Hirnaktivität ist dabei abhängig von dem Abstand der 
Elektroden zu den Neuronen im Hirn und der Fläche der Elektroden. Dabei unterscheidet sich 
der verwendete Elektrodentyp durch die Platzierung der jeweiligen Elektroden z.B. auf der 
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Kopfhaut für die Elektroenzephalografie (kurz EEG) oder auf bzw. unter der Dura mater für die 
Elektrokortikografie (kurz ECoG) [Lee16]. Eine Übersicht hierfür zeigt die Abbildung 1. 
 
Abbildung 1: Übersicht der verschiedenen Elektrodentypen für die Ableitung von elektrischen Signalen aus dem 
Kortex [Lee16] 
Je hochauflösender die neuronale Aktivität in der Großhirnrinde (Kortex) abgeleitet werden 
soll, desto invasiver ist der Eingriff bei der Implantation der Elektroden. Für die Methode mit 
der höchsten örtlichen Auflösung für die extrazelluläre Ableitung neuronaler Aktivität im 
Kortex werden nadelförmige, intrakortikale Mikroelektroden verwendet, welche in den Kortex 
eingeführt werden. Damit kann sogar die Aktivität von einzelnen Neuronen aufgezeichnet 
werden [Lee16]. Der Fokus der vorliegenden Arbeit liegt auf der Entwicklung von chronisch 
implantierbaren, intrakortikalen Mikroelektroden für die langzeitstabile elektrische Ableitung 
und Stimulation von Neuronen im Kortex. Aus diesem Grund wird im Folgenden der Stand der 
aktuellen Forschung auf dem Gebiet der intrakortikalen Mikroelektroden für die chronische 
Anwendung vorgestellt. 
Die ersten Silizium-basierten neuronalen Sonden für die extrazelluläre Ableitung im Kortex 
wurden bereits im Jahre 1970 durch die Pionierarbeit von Wise et al. hergestellt [Wise70]. 
Diese wurden in den nachfolgenden Jahren an der Universität von Michigan weiterentwickelt 
und erfolgreich im Tierversuch getestet [Najafi85]. Durch die vielfache und erfolgreiche 
Verwendung dieser neuronalen, Silizium-basierten Mikroelektroden für die hochauflösende 
Ableitung im Hirn entstand in dem Feld der Neurowissenschaft hierfür der Begriff der 
sogenannten „Michigan probes“, siehe Abbildung 2. 
 
Abbildung 2: Neuronale Silizium-basierte Sonde vom Michigan-Typ [Najafi90] 
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Die vermehrte Nutzung der Mikrotechnologien in den nachfolgenden Jahren führte zu 
zahlreichen Weiterentwicklungen auf dem Gebiet der neuronalen Sonden [HajjHassan08]. 
Aktuell liegt ein Schwerpunkt der Weiterentwicklung dieser Systeme auf der chronischen 
Funktionalität der Hirnimplantate [Kook16, Seymour17]. Dabei werden unterschiedliche 
Ansätze verfolgt, um das „chronische Problem“ der Fremdkörperreaktion zu lösen, welche im 
Folgenden vorgestellt werden. 
 
1.2.1. VERWENDUNG VON ELEKTRODENMATERIALIEN MIT NIEDRIGER IMPEDANZ 
Nach der Implantation von Mikroelektroden in das Hirngewebe erfolgt eine 
Abstoßungsreaktion des Körpers auf den Fremdkörper und der anschließenden Ausbildung 
einer Glianarbe, welche die Mikroelektroden umschließt und damit den elektrischen Zugang zu 
den Neuronen erschwert [Polikov05]. Dadurch steigt der Übergangswiderstand von der 
Elektrode zum Gewebe, sodass nach einer bestimmten Zeit nach der Implantation keine 
neuronalen Signale mehr vom Rauschen zu trennen sind. Um diesen zeitlichen 
Impedanzanstieg entgegenzuwirken, werden Elektrodenmaterialien und Beschichtungen 
verwendet, die eine möglichst geringe Elektrodenimpedanz bereits am Anfang nach der 
Implantation zeigen [Patil16]. Zu den erfolgversprechendsten organischen Materialien für 
biokompatible Mikroelektroden zählen elektrisch leitfähige Polymere wie Poly-3,4-
ethylendioxythiophen (kurz PEDOT), Kohlenstoffnanoröhrchen und Graphen [Patil16]. Zu den 
anorganischen Materialien zählen vor allem Iridiumoxid und Platin [Patil16]. Insbesondere für 
die Verwendung von Mikroelektroden für die Stimulation von neuronaler Aktivität müssen 
Materialien mit niedriger Impedanz verwendet werden, da bei diesen Elektrodenmaterialien 
gleichzeitig auch die Ladungsinjektionskapazität hoch ist [Cogan08]. Aktuell werden auch 
Kohlenstoff-Elektroden für die langzeitstabile Ableitung und Stimulation untersucht 
[Vomero17]. Da diese jedoch durch Pyrolyse von Polymeren bei hohen Temperaturen von bis 
zu 1000°C hergestellt werden, ist die Integration dieser Elektroden in einen 
Herstellungsprozess schwierig. Insgesamt geht der Trend der Entwicklung vermehrt zu 
organischen Elektrodenmaterialien, um die Kompatibilität zum Nervengewebe zu erhöhen und 
damit die Fremdkörperreaktion zu reduzieren. 
 
1.2.2. VERWENDUNG VON FLEXIBLEN MATERIALIEN 
Eine der wesentlichen Ursachen für die Entstehung der Glianarbe um die Mikroelektroden und 
deren elektrische Isolation zum Gewebe ist das deutlich unterschiedliche Elastizitätsmodul 
vom weichen Nervengewebe und den starren Materialien wie z.B. Silizium, welche für die 
neuronalen Sonden oftmals verwendet werden [Lind13]. Durch die mechanische Reibung des 
Gewebes an den starren Materialien wird diese Abstoßungsreaktion beschleunigt. Bei 
chronisch implantierten Sonden besteht zusätzlich das Problem der kontinuierlichen 
Bewegung des Hirngewebes im Schädel hervorgerufen z.B. durch den Herzschlag. Diese 
Dynamik führt dazu, dass bei neuronalen Sonden, welche mit dem Schädelknochen 
mechanisch fest verbunden sind, eine ständige Reizung des Nervengewebes durch die Sonde 
entsteht und dadurch die Vernarbung verstärkt wird [Spencer17]. Um die benötigte Flexibilität 
zu gewährleisten, werden biokompatible Polymere wie Parylen-C und Polyimid für die 
elektrische Isolation der flexiblen Leiterbahnen verwendet [Hassler11]. Dadurch kann die 
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mechanische Kopplung zwischen dem Schädelknochen und dem Kortex reduziert werden. Um 
jedoch die Mikroelektroden in den Kortex einführen zu können, muss eine ausreichende 
mechanische Stabilität der nadelförmigen, flexiblen Sonden gewährleistet werden. Hierfür 
werden zusätzliche biokompatible und bioresorbierbare Beschichtungen wie Seide [Wu15], 
Polyethylenglycol [Lecomte15] und Maltose [Xiang14] verwendet, die sich nach der 
Implantation im Gewebe auflösen. Diese Beschichtungen haben jedoch den großen Nachteil, 
dass die neuronalen Sonden im Querschnitt deutlich größer werden und damit die Verletzung 
des Nervengewebes steigt. Weiterhin ist die Reproduzierbarkeit dieser Beschichtungsprozesse 
schwierig und die zeitliche Auflösung dieser Schichten bei Kontakt mit der Salzlösung während 
der Implantation erschwert die exakte Positionierung der Sonden. Ein anderer Ansatz für die 
Implantation von flexiblen neuronalen Sonden in den Kortex ist die Verwendung von starren 
Implantationshilfen, auf denen die Sonde temporär mit Polyethylenglycol (kurz PEG) fixiert ist 
und nach dem Auflösen des PEG wieder entfernt werden kann [Felix13] oder mit Hilfe einer 
Öse an der Spitze der flexiblen Sonde und einer Nadel implantiert wird, sodass am Ende nur 
die flexible Sonde im Gewebe verbleibt [Luan17]. Auch hier besteht jedoch der große Nachteil, 
dass durch die Verwendung der relativ großen Implantationshilfen im Vergleich zu den 
flexiblen Sonden die Verletzung des Nervengewebes deutlich ansteigt. Die minimal invasivste 
Methode ist immer noch die Verwendung von Silizium-basierten neuronalen Sonden, die 
durch die Mikrotechnologie ein hohes Verhältnis von Elektrodenanzahl zum Querschnitt der 
Siliziumnadeln darstellen. Aktuell werden mit Hilfe von integrierter Mikroelektronik im 
Siliziumschaft bis zu 966 Ableitpunkte auf einer Schaftlänge von 10 mm und einem Querschnitt 
von nur 70 µm (Breite) x 20 µm (Dicke) realisiert [Lopez16]. Für den elektrischen Anschluss und 
die Befestigung der Nadel an einem Mikromanipulator für die präzise Implantation in den 
Kortex, ist der dünne und schmale Siliziumschaft an einer wesentlich größeren Basis befestigt, 
welche die elektrischen Anschlüsse beinhaltet, siehe Abbildung 2. Dadurch ist jedoch die 
mechanische Entkopplung vom Schädelknochen bei chronischer Implantation ohne weiteres 
nicht mehr möglich. Ein Ansatz, um die Flexibilität dennoch zu gewährleisten, ist die Erzeugung 
von einem teilweise flexiblen Schaft durch die Verwendung von Polyimid und anschließender, 
temporären Versteifung dieser flexiblen Stelle mit Saccharose für die Implantation der 
Siliziumnadel [Jeon14]. Für die Herstellung dieser flexiblen Struktur wird jedoch ein 
Herstellungsprozess verwendet, bei dem der Schaft an dieser Stelle gebrochen wird, siehe 
Abbildung 3 [Jeon14]. 
 
Abbildung 3: Methode zur Herstellung eines teilweise flexiblen Schafts durch die Verwendung von Polyimid, das 
Brechen des Schafts und der anschließenden temporären Versteifung mit Saccharose [Jeon14] 
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Dies ist jedoch problematisch, da sich bei den integrierten Leiterbahnen an dieser Stelle 
Mikrorisse ausbilden können und somit die Langzeitstabilität dieser Implantate beeinträchtig 
wird. Ein anderer Ansatz ist die hybride Integration eines flexiblen Polyimid-Flachbandkabels 
mit dem Siliziumschaft, ohne dass eine zusätzliche, deutlich größere Basis am Siliziumschaft 
verwendet wird [Barz15]. Durch die zusätzlich benötigte Verbindungstechnik der beiden 
Komponenten wird jedoch damit die mögliche Leiterbahndichte reduziert, da an der 
elektrischen Verbindungsschnittstelle die Kontaktpads ausreichend groß (ca. 30 µm im 
Durchmesser) sein müssen [Barz15]. Zusätzlich wird eine biokompatible Vergussmasse 
benötigt, um diese Schnittstelle zwischen dem flexiblen Flachbandkabel und dem 
Siliziumschaft zum Nervengewebe elektrisch zu isolieren. Dadurch wird auch der Querschnitt 
der Sonde an dieser Stelle entsprechend größer. Für die Implantation dieser hybriden Sonde 
wurde anschließend eine Beschichtung mit PEG verwendet [Barz15]. Hierdurch wird jedoch 
der Querschnitt der Sonde nochmals deutlich größer und damit steigt auch der Läsionsgrad. 
Dadurch ist mit einer erhöhten Abstoßungsreaktion des Immunsystems zu rechnen. 
 
1.2.3. VERWENDUNG VON BIOAKTIVEN BESCHICHTUNGEN UND ARZNEIMITTELN 
Die Abstoßungsreaktion des Immunsystems auf den Fremdkörper und die anschließende 
Narbenbildung im Gewebe können durch die lokale Injektion von Arzneimitteln wie z.B. 
Dexamethason [Kozai16] oder Memantin [Hayn15] gehemmt werden. Um die Injektion dieser 
Arzneimittel in die unmittelbare Umgebung um das Implantat zu realisieren, werden 
Mikrokanäle (siehe Abbildung 4) in die neuronalen Sonden integriert [Lee15, Altuna13]. 
 
Abbildung 4: Neuronale Sonde mit integrierten Mikrokanälen für die Injektion von Arzneimitteln [Lee15] 
Mit den in den Siliziumschaft integrierten Mikrokanälen lassen sich weiterhin 
pharmakologischen Untersuchen im zentralen Nervensystem durchführen, um die lokale 
Wirkung von Arzneimitteln auf Neuronen zu erforschen. Problematisch bei diesem Ansatz ist 
jedoch die mechanische Kopplung zur Basis des Implantats. Eine flexible Lösung für den 
mikrofluidischen Anschluss zum Siliziumschaft könnte diese Problematik bei chronischer 
Anwendung lösen, diese ist jedoch in der Literatur noch nicht beschrieben. Ein weiterer Ansatz 
für die Hemmung der Abstoßungsreaktion ist die Verwendung einer bioaktiven Beschichtung 
der neuronalen Sonden mit einer Nitrozellulose-Dexamethason Verbindung [Zhong07]. 
Histologische Untersuchungen konnten nachweisen, dass die Ausbildung der Glianarbe um die 
beschichteten, neuronalen Sonden signifikant geringer war im Vergleich zu unbeschichteten 
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Sonden im Modell der Ratte [Zhong07]. Ein weiterer Ansatz für eine kontrollierte Abgabe von 
Dexamethason nach der Implantation ohne zusätzliche, integrierte Mikrokanäle in der 
neuronalen Sonde ist die Beschichtung der Mikroelektroden mit einer PEDOT-Dexamethason 
Verbindung [Boehler17]. Mit Hilfe der zyklischen Voltammetrie konnte Dexamethason in-vivo 
von den Mikroelektroden in das Nervengewebe kontrolliert abgegeben werden. Jedoch konnte 
kein statistisch signifikanter Unterschied in der Abstoßungsreaktion zu Proben ohne 
Dexamethason festgestellt werden [Boehler17]. Vermutlich ist jedoch die abgegebene, 
begrenzte Menge des Arzneimittels für eine ausreichende Wirkung im Gewebe zu gering. 
 
1.3. ZIELE DER ARBEIT 
Die zahlreichen, aktuellen Entwicklungen auf dem Gebiet der langzeitstabilen Neuroimplantate 
für chronische Anwendungen in der Neurowissenschaft und Medizin zeigen den dringenden 
Bedarf für solche Implantate. Die vorliegende Dissertation soll einen wissenschaftlichen 
Beitrag für die Weiterentwicklung von intrakortikalen Neuroimplantaten für die chronische 
Ableitung sowie Stimulation neuronaler Aktivität liefern. Das Kernziel ist dabei der Entwurf, die 
mikrotechnologische Herstellung und die in-vivo Charakterisierung von neuartigen Silizium-
basierten Mikroelektroden mit monolithisch integrierter, hochflexibler elektrischer Anbindung 
für die mechanische Entkopplung der neuronalen Sonde vom Schädelknochen. Hierfür soll ein 
reproduzierbarer Herstellungsprozess entwickelt werden, der die hochauflösende Integration 
eines Polymersubstrats mit klassischer Mikrosystemtechnologie erlaubt. Weiterhin soll die 
Beschichtung der Mikroelektroden mit dem vielversprechenden, elektrisch leitfähigen Polymer 
Poly-3,4-ethylendioxythiophen (kurz PEDOT) auf Langzeitstabilität untersucht und weiter 
optimiert werden, um eine bidirektionale, chronische Schnittstelle zu den Neuronen zu 
realisieren. Für die präzise Implantation der Mikroelektroden in den Kortex soll eine 
entsprechende Nadelhalterung entworfen, hergestellt und für in-vivo Experimente verwendet 
werden. 
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2. THEORETISCHE GRUNDLAGEN 
2.1. NEURONALE AKTIVITÄT 
2.1.1. AUFBAU UND AKTIVITÄT EINES NEURONS 
Das zentrale Nervensystem besteht aus einem dicht verzweigten Netzwerk aus einzelnen 
Nervenzellen, den so genannten Neuronen. Neurone können aufgrund der Spezialisierung für 
unterschiedliche Aufgaben auch sehr unterschiedliche Formen und Größen aufweisen, jedoch 
haben sie alle einen gemeinsamen Grundbauplan, siehe Abbildung 5. 
 
Abbildung 5: Aufbau unterschiedlicher Neuronentypen [Beck15] 
Der Zellkörper des Neurons, das Soma, ist typischerweise nur etwa 10 µm groß im 
Durchmesser, in dem sich der Zellkern, der Nukleus befindet. Vom Zellkörper gehen zahlreiche 
Verbindungen ab, um mit andern Neuronen einen Informationsaustausch herzustellen. Eine 
einzige Nervenzelle kann dabei mit bis zu 10.000 anderen Nervenzellen eine Verbindung 
aufbauen. Ankommende Signale werden von den Dendriten aufgenommen und im Zellkörper 
verarbeitet. Durch das Verrechnen der ankommenden Informationen über die zahlreichen 
Eingänge erfolgt entweder eine Weiterleitung der Information an andere Nervenzellen oder 
die Weiterleitung wird gehemmt. Die Informationsweiterleitung erfolgt über das Axon, 
welches bei einem Durchmesser von 2 µm bis 10 µm eine Länge von bis zu 1 m aufweisen 
kann. Die Verbindung zu anderen Nervenzellen oder anderen Körperzellen erfolgt über das 
Endköpfchen, die Synapse. An diesen Schnittstellen wird eine elektrische oder chemische 
Verbindung zu anderen Zellen hergestellt. [Schäfers17, Beck15] 
Die Reizweiterleitung erfolgt mit Hilfe von elektrischen Impulsen durch die Axone. Diese 
Impulse werden durch die zeitliche Änderung des Potentials an der Zellmembran, welches jede 
Körperzelle besitzt, generiert. Durch Ionenkanäle in der Zellmembran können nur bestimmte 
Ionen wie beispielsweise Natriumionen die Membran passieren, sodass eine 
Aufrechterhaltung oder Änderung des Potentials möglich ist. Um ein Aktionspotential zu 
erzeugen, öffnen sich Kanäle in der Zellmembran, wodurch positiv geladene Natriumionen in 
das Zellinnere eintreten und das Potential kurzzeitig umkehren. Durch das Ungleichgewicht der 
unterschiedlichen Ionen innerhalb und außerhalb der Zellmembran herrscht eine Spannung 
von etwa -60 mV, dem Ruhepotential der Nervenzellen. Durch ankommende Reize über die 
Dendriten kann dieses Ruhepotential verändert werden. Erreicht die Depolarisation einen 
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Schwellenwert von etwa -50 mV, wird das Zellinnere kurzzeitig durch die Öffnung von 
spannungsgesteuerten Natriumionenkanälen auf +30 mV depolarisiert. Diese Reaktion wird als 
Aktionspotential bezeichnet und dauert nur etwa 1 bis 2 ms bis sich das Ruhepotential der 
Zelle wieder einstellt. Der in der Nervenzelle generierte Impuls wird anschließend über die 
Nervenfasern zu anderen Zellen weitergeleitet. Das Prinzip hierfür zeigt die Abbildung 6. 
[Schäfers17, Beck15] 
 
Abbildung 6: Weiterleitung eines Aktionspotentials über die Nervenfaser für die Kommunikation mit anderen 
Zellen [Beck15] 
 
2.1.2. ABLEITUNG DER NEURONALEN AKTIVITÄT 
Die elektrophysiologische Messung der Aktivität von Neuronen ist fundamental für das 
Verständnis, wie das neuronale Netzwerk im zentralen Nervensystem funktioniert. Die 
Aktivität kann dabei mit Hilfe von zwei verschiedenen Methoden gemessen werden, nämlich 
durch die intrazelluläre und durch die extrazelluläre Ableitung, siehe Abbildung 7. 
 
Abbildung 7: Prinzip der intra- und extrazellulären Ableitung neuronaler Aktivität [Hermey10] 
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Für die intrazelluläre Ableitung muss eine Mikroelektrode direkt in die Soma oder das Axon 
eingeführt werden, was durch die geringe Größe der Neuronen nicht einfach ist. Hierfür 
werden entsprechende Methoden wie das Patch-Clamp-Verfahren benötigt, bei dem die 
Zellmembran durch einen leichten Unterdruck an einer Mikropipette fixiert wird, um 
anschließend elektrophysiologische Messungen durchzuführen. Eine wesentlich einfachere 
Methode ist die extrazelluläre Ableitung, bei der die Mikroelektrode sich in der Nähe des 
Neuron befindet. Bei nicht vorhandener Aktivität ist die Potentialdifferenz zwischen der 
Messelektrode und der Referenzelektrode null. Bei einem Aktionspotential entsteht eine 
Potentialdifferenz aufgrund von Ionenströmen über die Widerstände im interzellulärem Raum, 
welche verstärkt und aufgezeichnet werden kann. Die Potentialdifferenzen sind jedoch 
wesentlich kleiner als bei der intrazellulären Ableitung. Um die Aktivität von vielen Neuronen 
oder neuronalen Netzwerken zu messen, werden so genannte Multielektrodenarrays (kurz 
MEAs) verwendet. Diese bieten die Möglichkeit, die neuronale Aktivität in mehreren Regionen 
des zentralen Nervensystems abzuleiten und somit die Interaktion der einzelnen Areale zu 
untersuchen. [Hermey10] 
 
2.1.3. STIMULATION DER NEURONALEN AKTIVITÄT 
Mit Hilfe der elektrischen Stimulation kann das Membranpotential aktiv depolarisiert werden, 
um Aktionspotentiale der Neuronen auszulösen. Diese Depolarisation der Membran wird 
durch den Stromfluss zwischen zwei oder mehreren Mikroelektroden erreicht, bei der 
mindestens eine Mikroelektrode in unmittelbarer Nähe zum Neuron liegt. In den meisten 
Fällen der elektrischen Stimulation wird eine Serie von bipolaren Strompulsen verwendet. 
[Cogan08] 
Die Verwendung von Strompulsen anstatt von Spannungspulsen hat den wesentlichen Vorteil, 
dass die injizierte Ladung Q während der Stimulation besser kontrolliert und dadurch eine 
sichere Stimulation gewährleistet werden kann. 
Abbildung 8 zeigt ein Beispiel für symmetrische und asymmetrische bipolare Strompulse. 
 
Abbildung 8: Beispiel für symmetrische (a) und asymmetrische (b) bipolare Strompulse für die Mikrostimulation 
Die Elektrodengrenzfläche zum Elektrolyten kann als Kondensator mit der Kapazität C 
angesehen werden. Für einen konstanten Stromfluss I für die Zeitdauer t ist die resultierende 
Spannung V des Kondensators gegeben durch 
𝑉 =
𝐼 ∙ 𝑡
𝐶
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Die Potentialgrenzen des so genannten Wasserfensters für PEDOT liegen bei -0,9 V … +0,6 V vs. 
Ag/AgCl [Cogan08]. Bei einer stärkeren Polarisation der Elektroden besteht die Gefahr für 
Elektrolyse und andere irreversible Prozesse. Das bedeutet, dass die maximal injizierbare 
Ladung 𝑄 = 𝐼 ∙ 𝑡 von der Elektrodenkapazität C abgängig ist. Um die kapazitive Aufladung der 
Doppelschicht nach einem Strompuls wieder vollständig zu entladen, muss die kathodische 
Ladungsinjektion QK auf alle Fälle gleich der anodischen Ladungsinjektion QA 
𝑄𝐾 = 𝑖𝐾 ∙ 𝑡𝐾 = 𝑄𝐴 = 𝑖𝐴 ∙ 𝑡𝐴 
sein (siehe Abbildung 8a). Für den Fall, dass die kathodische und anodische Ladungsinjektion 
ungleich ist, wird die Restladung an der Elektrodendoppelschicht bei jedem weiteren 
Strompuls aufsummiert, welches zu einem Potentialanstieg an der Elektrode führt und beim 
Verlassen der Potentialgrenzen Elektrolyse verursacht. Der Ladungsausgleich kann auch durch 
asymmetrische bipolare Strompulse erreicht werden, siehe Abbildung 8b. Untersuchungen 
haben gezeigt, dass durch die Asymmetrie die benötigte Ladung für die Stimulation neuronaler 
Aktivität geringer sein kann als bei symmetrischen Strompulsen, da die Depolarisation der 
Membran effektiver erfolgt [Koivuniemi11]. 
 
2.2. ANATOMIE DER HIRNRINDE 
Das Gehirn bildet zusammen mit dem Rückenmark das zentrale Nervensystem des Körpers. 
Über den Hirnstamm erfolgt die Verbindung zwischen dem Großhirn und dem Rückenmark. In 
dem zentralen Nervensystem finden die wichtigsten Denkprozesse statt. Um dieses System 
gegen Erschütterungen zu schützen, umhüllen Hirn- und Rückenmarkshäute das 
Nervengewebe, welches zusätzlich von einer Flüssigkeit, dem Liquor, umgeben ist. Das 
menschliche Gehirn lässt sich anatomisch in verschiedene Strukturen unterteilen, siehe 
Abbildung 9. [Beck15] 
 
Abbildung 9: Anatomische Strukturen des Gehirns [Beck15] 
Den Großteil des Gehirnvolumens macht das Großhirn aus. Umgeben wird das Großhirn von 
der Großhirnrinde, dem Kortex, einer Schicht mit einer hohen Anzahl an Neuronen. Durch 
Furchen und Windungen wird der Kortex in unterschiedliche Regionen unterteilt, die optisch 
gut zu erkennen sind. Der Hinterhauptslappen im Nackenbereich spielt beispielsweise vor 
allem für das Sehen eine wichtige Rolle. Obwohl eine Unterteilung des Kortex in 
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unterschiedliche Regionen möglich ist, arbeiten die verschiedenen Gebiete immer zusammen 
als Netzwerk. In dem äußeren Bereich der Hirnrinde befinden sich die Nervenzellen eng 
beieinander, sodass das Gewebe gräulich erscheint und daher als graue Substanz bezeichnet 
wird. Diese Nervenzellen entsenden viele Nervenfasern in die Tiefe des Gehirns, welche als 
weiße Substanz bezeichnet wird. Die kortikalen Nervenzellen ordnen sich in sechs Schichten 
an, siehe Abbildung 10. [Beck15] 
 
Abbildung 10: Anordnung der kortikalen Nervenzellen in sechs Schichten (links) und Computersimulation der 
grauen Substanz mit säulenartigen Strukturen der Nervenzellen (rechts) [Beck15] 
Dieser Schichtaufbau der Neuronen im Kortex bietet den wesentlichen Vorteil, dass der 
Ursprung der ankommenden Informationen zu den Neuronen durch ihre Lage in diesem 
Schichtaufbau bekannt ist. So erhalten beispielweise die Neuronen in den Schichten 3 bis 5 
Informationen nicht nur aus dem Kortex selbst, sondern auch aus anderen Hirnregionen wie 
dem Zwischenhirn. Dagegen empfangen die Neuronen in den Schichten 1 und 2 nur 
Informationen aus den Schichten 3 bis 5. Aufgrund der unterschiedlichen Formen der 
Nervenzellen besitzen diese entsprechenden Namen wie die Pyramidenzellen, die mit 85 
Prozent den Großteil der Nervenzellen im Kortex ausmachen. Diese befinden sich in den 
Schichten 3 bis 5, was einer Tiefe von bis zu 4 mm entspricht. Dabei kommunizieren sie 
gleichzeitig mit bis zu 10.000 anderen Nervenzellen. Aktuell ist die Annahme, dass diese 
Pyramidenzellen innerhalb der grauen Substanz stark vernetze Säulen bilden, die kleine 
Recheneinheiten darstellen und auf diese Weise Informationen schnell und effizient 
verarbeiten können (siehe Computersimulation in Abbildung 10 rechts). Die Abbildung 11 zeigt 
einen anatomischen Querschnitt des Kortex mit den schützenden Hirnhäuten und dem 
Schädelknochen. [Beck15] 
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Abbildung 11: Anatomischer Querschnitt des Kortex [Beck15] 
Die weiße Substanz mit den zahlreichen Nervenfasern ist umgeben von der grauen Substanz 
mit den Nervenzellen. Die graue Substanz ist geschützt durch die weiche Hirnhaut, die Pia 
mater, welche von einer Spinnengewebshaut mit der Hirnflüssigkeit Liquor umgeben ist. Die 
harte Hirnhaut, die Dura mater, umgibt anschließend die Spinnengewebshaut. Der 
Schädelknochen mit der Kopfhaut bildet den mechanischen Schutz des Gehirns zur Außenwelt. 
[Beck15] 
 
2.3. MIKROELEKTRODEN 
Mikroelektroden haben die Funktion einen elektrischen Übergang von dem Elektrodenmaterial 
in einen Elektrolyten herzustellen. Die elektrische Leitfähigkeit einer Elektrode wird durch die 
Eigenschaften an der Phasengrenze Elektrode/ Elektrolyt beziehungsweise Gewebe in einem 
physiologischen Medium bestimmt. An dieser Phasengrenze finden komplexe 
elektrochemische Prozesse statt, die teilweise ein nicht lineares Verhalten aufweisen. Bei einer 
Stimulationselektrode wird dabei der elektronische Stromfluss in einen ionischen Stromfluss 
im Nervengewebe überführt. Um unerwünschte, irreversible und gewebeschädigende 
Prozesse an dieser Phasengrenze zu vermeiden, ist die genaue Kenntnis über die 
stattfindenden Prozesse von großer Bedeutung. In einem thermodynamischen Gleichgewicht, 
also ohne einen Stromfluss, bilden sich an der Phasengrenze Konzentrationsgradienten aus, 
welche zu Potentialgradienten in der Nähe der Elektrodenoberfläche führen. In erster 
Näherung kann diese Phasengrenze als einfaches Doppelschichtmodell beschrieben werden, 
welches in Abbildung 12 dargestellt ist. [Van10] 
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Abbildung 12: Einfaches Doppelschichtmodell der Phasengrenze Elektrode/ Elektrolyt mit innerer und äußerer 
Helmholzschicht (1+2) und diffuser Gouy-Chapman-Schicht (3) 
Die elektrostatische Nettoladung an der Elektrodenoberfläche zieht die entgegengesetzt 
geladenen Ionen im Elektrolyten an, sodass die adsorbierten Wassermoleküle ein sehr dünnes 
Dielektrikum zwischen zwei geladenen Schichten (1) darstellen. Vereinfacht entspricht die 
parallel zur Elektrodenoberfläche verlaufende Ebene, die äußere Helmholzschicht (2), einem 
Plattenkondensator, bei dem die Schicht 2 eine zusätzliche Elektrode darstellt. Die daraus 
resultierende Kapazität wird als Doppelschichtkapazität CD bezeichnet. Um weitere Einflüsse 
wie Ionenkonzentration und Temperaturabhängigkeit in dem Modell zu berücksichtigen, 
wurde das Doppelschichtmodell nach Forschungsergebnissen von Gouy und Chapman mit 
einer zusätzlichen diffusen Schicht (3) erweitert. Die daraus resultierende Gesamtkapazität CS 
wird als Reihenschaltung der beiden Kapazitäten CD und CGC betrachtet. [Van10] 
 
2.3.1. ANFORDERUNGEN AN ELEKTRODENMATERIALIEN UND -BESCHICHTUNGEN 
Für die Verwendung von Mikroelektroden zur Ableitung und elektrischen Stimulation 
neuronaler Aktivität müssen unterschiedliche Anforderungen wie Biokompatibilität, 
Biostabilität und möglichst hohe Elektrodenkapazität erfüllt werden [Cogan08]. Mit der 
Biokompatibilität wird die Eigenschaft von körperfremden Materialien beschrieben, welche 
dauerhaft mit körpereigenen Zellen in direktem Kontakt stehen und keine unerwünschten 
Reaktionen des Organismus wie beispielsweise eine beschleunigte Abstoßungsreaktion 
hervorrufen [Koch11]. Für die langzeitstabile Anwendung insbesondere in der Medizin ist 
neben der Biokompatibilität der verwendeten Materialien auch die Biostabilität entscheidend. 
Diese beschreibt die physikalische als auch chemische Langzeitstabilität des Implantats 
gegenüber den äußeren Einwirkungen des Körpergewebes und Immunsystems. Zu den 
chemischen Alterungsmechanismen gehören vor allem die Korrosion von Metallen und die 
Versprödung von Polymeren [Koch11]. Für die Anwendung als Stimulationselektrode muss das 
verwendete Elektrodenmaterial eine möglichst hohe Doppelschichtkapazität aufweisen. Die 
Ladungsinjektionskapazität, welche eine Ladungsinjektion über die Phasengrenze Elektrode/ 
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Elektrolyt in einem begrenzten Potentialbereich, dem so genannten Wasserfenster, beschreibt, 
wird maßgeblich durch die Doppelschichtkapazität beeinflusst [Van10]. Diese muss möglichst 
hoch sein, um irreversible Prozesse wie die Gasentwicklung durch Elektrolyse zu vermeiden. 
Durch die hohe Doppelschichtkapazität ist gleichzeitig auch die Elektrodenimpedanz gering, 
welche für die Ableitung von neuronaler Aktivität ein höheres Signal zu Rausch Verhältnis 
ermöglicht, da der Spannungsabfall über die Elektrodengrenzfläche geringer ist. 
 
2.3.2. LADUNGSINJEKTIONSMECHANISMEN 
Für die Injektion von elektrischer Ladung durch die Phasengrenze in das Gewebe sind im 
Wesentlichen zwei Injektionsmechanismen verantwortlich, nämlich die kapazitive und die 
faradaysche Ladungsinjektion. Bei der kapazitiven Ladungsinjektion findet ausschließlich eine 
Auf- und Entladung der Doppelschichtkapazität der Elektroden statt, sodass keine chemischen 
Reaktionen stattfinden. Daher ist dieser Mechanismus im Hinblick auf eine schädigungsfreie 
und sichere Stimulation des Nervengewebes zu bevorzugen. Bei der faradayschen 
Ladungsinjektion finden hingegen Redoxreaktionen an der Elektrodenoberfläche statt, welche 
eine hohe Ladungsinjektion für die Stimulation ermöglichen. Jedoch können Änderungen im 
Aufbau des Elektrolyten auch zu irreversiblen Reaktionen wie Korrosion der Elektroden führen, 
die das Gewebe und die Elektroden beschädigen können. Daher muss das Stimulationsprofil 
hierfür sorgfältig angepasst werden, um diese Degradationsprozesse zu vermeiden. Das Prinzip 
dieser beiden Injektionsmechanismen zeigt die Abbildung 13. [Cogan08] 
 
Abbildung 13: Mechanismus der kapazitiven und faradayschen Ladungsinjektion 
Der Ladungsinjektionsmechanismus für das intrinsisch leitfähige Polymer Poly-3,4-
ethylendioxythiophen (PEDOT), welches in dieser Arbeit als Elektrodenbeschichtung 
verwendet wird, hängt von dem Elektrodenpotential während der Ladungsinjektion ab. Für 
Potentiale, die positiver sind als -0,6 V vs. Ag/AgCl, dominiert die kapazitive Ladungsinjektion. 
Jedoch sind die tatsächlichen Prozesse während der Ladungsinjektion bei hohen Stromdichten 
für dieses Material noch nicht vollständig geklärt. [Cogan08] 
 
Theoretische Grundlagen  
 
 
  Seite 15 
2.4. ELEKTROPOLYMERISATION VON PEDOT 
Die Synthese von intrinsisch leitfähigen Polymeren wie Poly-3,4-ethylendioxythiophen (kurz 
PEDOT) kann neben der Verwendung von chemischen Oxidationsmitteln auch mit Hilfe der 
Elektropolymerisation erfolgen [Elschner10]. Das in einem Elektrolyt gelöste Monomer wird 
durch einen Stromfluss zwischen zwei Elektroden an der Anode oxidiert, sodass anschließend 
die Polymerisation einsetzt. Abbildung 14 zeigt hierfür beispielhaft den oxidativen 
Polymerisationsmechanismus für PEDOT. 
 
Abbildung 14: Oxidative Polymerisation von PEDOT: 1) Oxidation des EDOT Monomers, 2) Dimerisierung von zwei 
Monomeren und 3) Konjugation von PEDOT durch die Deprotonierung [Ismail16] 
Das durch die Elektropolymerisation entstandene Polymer PEDOT besitzt ein 
durchkonjugiertes System an -Doppelbindungen, welche im oxidierten Zustand positive 
Ladungsträger, die Defektelektronen, generieren. Die dadurch entstehende positive Ladung 
muss durch entsprechende Gegenionen, die Anionen, kompensiert werden, um ein 
Ladungsausgleich zu erzeugen. Das hierfür sehr häufig verwendete Anion ist das 
Polystyrolsulfonat (kurz PSS), welches während der Elektropolymerisation in die Schicht mit 
eingebaut wird, siehe Abbildung 15. [Elschner10] 
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Abbildung 15: Chemische Struktur des Polymers PEDOT:PSS [Zhang16] 
Das wasserlösliche Polymer PSS wird weiterhin benötigt, um eine wässrige Dispersion des 
Monomers EDOT für die Elektropolymerisation herzustellen [Starbird12]. Die Polymerisation 
durch die Oxidation an der Anode kann sowohl galvanostatisch, potentiostatisch als auch mit 
Hilfe der zyklischen Voltammetrie erfolgen, bei der das Elektrodenpotential linear zwischen 
zwei Potentialgrenzen variiert wird. 
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3. ENTWURF DER NEUARTIGEN MIKROELEKTRODEN 
3.1. DESIGNANSATZ 
Der neuartige Designansatz für intrakortikale Multikontakt-Mikroelektroden hat das zentrale 
Ziel, die Abstoßungsreaktionen von dem Immunsystem des Körpers auf ein Minimum zu 
reduzieren, um damit eine langzeitstabile, elektrische Schnittstelle zu den Neuronen zu 
ermöglichen. Um dieses Ziel zu erreichen, soll die Abmessung des Siliziumschafts, auf dem sich 
die Mikroelektroden befinden, auf eine minimal notwendige Abmessung reduziert werden, um 
eine minimal invasive Implantation durchführen zu können. Weiterhin soll die elektrische 
Zuleitung zu dem Siliziumschaft mit Hilfe eines hochflexiblen Flachbandkabels umgesetzt 
werden, um die mechanische Kopplung zwischen dem Siliziumschaft und dem Schädelknochen 
zu minimieren. Da sich das Hirn relativ zum Schädelknochen bewegt, sollen durch diese flexible 
Anbindung an den Siliziumschaft die übertragenen Kräfte reduziert werden. Hierdurch kann 
die nach der chronischen Implantation hervorgerufenen Beschädigungen an dem Hirngewebe 
verringert werden. Der grundlegende Designansatz ist in der Abbildung 16 dargestellt. 
 
 
Abbildung 16: Neuartiger Designansatz für chronisch implantierbare Multikontakt-Mikroelektroden: a) Stand der 
Technik; b) neuer Designansatz für monolithische Integration eines flexiblen Flachbandkabels [Schander16a] 
Im Vergleich zu dem aktuellen Stand der Technik (siehe Abbildung 16a), bei dem die 
Multikontakt-Mikroelektroden und das flexible Flachbandkabel separat hergestellt und 
anschließend mit Hilfe einer entsprechenden Aufbautechnik miteinander elektrisch verbunden 
werden (hybride Integration), werden bei dem in dieser Arbeit vorgestellten neuen 
Designansatz (siehe Abbildung 16b) diese beiden Komponenten monolithisch auf Wafer-Ebene 
integriert. Dadurch wird eine hohe Auflösung bei der Fotolithografie sowohl auf dem 
Siliziumschaft als auch auf dem flexiblen Flachbandkabel ermöglicht, sodass die Breite des 
flexiblen Kabels der Breite des Siliziumschafts entspricht. Hierdurch soll die mechanische 
Kopplung auf ein Minimum reduziert werden. Weiterhin hat dieser neue Ansatz den großen 
Vorteil, dass die in der Regel vergleichsweise große Basis, an der ein Siliziumschaft befestigt ist 
und die die Kontaktflächen für das Flachbandkabel beinhaltet, nicht mehr benötigt wird. 
Dadurch wird es ermöglicht, den gesamten Siliziumschaft mit den Mikroelektroden vollständig 
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in den Kortex einzuführen, sodass nur noch das hochflexible Flachbandkabel die Oberfläche 
des Kortex verlässt. Die Art und Weise wie diese Implantation stattfinden soll, veranschaulicht 
die Abbildung 17. 
 
Abbildung 17: Veranschaulichung der Implantation der neuartigen Multikontakt-Mikroelektroden, die sich mit 
dem Kortex mitbewegen können [Schander16a] 
Dadurch dass der Siliziumschaft vollständig in den Kortex eingeführt werden kann, lässt sich 
das hochflexible Kabel an die Oberfläche des Kortex anlehnen und der Schädelknochen in 
seiner natürlichen Form wieder schließen. Hierdurch wird eine „schwimmende“ Implantation 
des Siliziumschafts erreicht, bei der die auf die Siliziumnadel ausgeübten Kräfte aufgrund der 
relativen Bewegung des Hirns zum Schädelknochen reduziert werden. Das flexible Kabel soll 
ausreichend lang gestaltet werden, damit an der Kante der Schädelöffnung dieses nach außen 
durchgeführt werden kann und anschließend mit Knochenzement verschlossen wird. Der 
elektrische Anschluss der einzelnen Mikroelektroden soll mit Hilfe eines kommerziell 
erhältlichen Nano-Steckers des Herstellers Omnetics Connector Corporation erfolgen, da 
dieser zum einen eine geringe Abmessung aufweist und zum anderen mit kommerziell 
erhältlichen Aufnahmesystemen kompatibel ist. 
 
3.2. VORGABEN DER ELEKTRODENANORDNUNGEN 
Die Anordnung der Mikroelektroden auf dem Siliziumschaft kann individuell gestaltet werden, 
je nachdem welche Anwendung damit erzielt werden soll. Die in dieser Arbeit herzustellenden 
Multikontakt-Mikroelektroden sollen ihre Anwendung im visuellen Kortex von Rhesusaffen 
finden. Hierfür sind unterschiedliche Abstände zwischen den einzelnen Mikroelektroden 
notwendig, damit die unterschiedlichen Schichten im Kortex abgebildet werden können. Die 
Auswahl der Elektrodenanordnungen und Elektrodenflächen beruhen auf den Auswertungen 
der Ableitungen neuronaler Aktivität von unterschiedlichen Elektrodenanordnungen, welche 
von Hertzberg et al. [Hertzberg12] hergestellt und in-vivo charakterisiert wurden. Insgesamt 
wurden 6 unterschiedliche Designs festgelegt, welche die neuronale Aktivität in den 
verschiedenen Ebenen im visuellen Kortex ableiten sollen. Eine Übersicht zeigt die Abbildung 
18. 
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Abbildung 18: Unterschiedliche Elektrodendesigns für den visuellen Kortex; die Mikroelektroden sind in schwarz 
dargestellt 
Auf dem Siliziumschaft befinden sich jeweils 16 Mikroelektroden und eine zusätzliche 
Referenzelektrode an der Spitze der Nadel, welches als Referenzpotential bei der Ableitung 
dienen soll. Weiterhin wurden zwei grundsätzlich unterschiedliche Elektrodenanordnungen 
gewählt, nämlich die Anordnung als Randelektrode (R-V1, R-V2.1, R-V2.2, R-V3.1 und R-V3.2) 
und die Anordnung als Tetrode (T-V1). Die Elektrodenflächen betragen dabei 160 µm2 für die 
Randelektroden und 180 µm2 für die Tetroden. Die Elektrodenflächen der Referenzelektroden 
variieren von 50 µm2 (R-V3.1 und R-V3.2) über 100 µm2 (R-V2.1 und R-V2.2) bis hin zu 1500 
µm2 (R-V1 und T-V1). Die Abmessung des Siliziumschafts (Breite und Dicke) soll so klein wie 
möglich realisiert werden, um die Verletzung des Hirngewebes auf ein Minimum zu 
reduzieren. 
 
3.3. PLANUNG DES HERSTELLUNGSPROZESSES 
Vor dem Entwurf der Masken für die Fotolithografie muss zunächst der Ablauf des 
Herstellungsprozesses entworfen werden, mit dem der neue Designansatz für intrakortikale 
Multikontakt-Mikroelektroden realisiert werden kann. Der wesentliche Punkt dabei ist, dass 
die Breite des monolithisch integrierten, flexiblen Flachbandkabels der Breite des 
Siliziumschafts entsprechen soll. Hierfür muss die benötigte hohe Strukturauflösung von bis 
zu 1 µm, was durch die Kontakt-Fotolithografie erreicht werden kann, sowohl auf dem 
Siliziumschaft als auch auf dem flexiblen Flachbandkabel erzielt werden, um die elektrische 
Zuleitung zu den einzelnen Mikroelektroden herzustellen. Um dieses zu erreichen, muss die 
Metallisierung für den Übergang vom Schaft zu dem Flachbandkabel auf einer Fokusebene 
liegen, da sich mit dem Abstand G von der Oberfläche zur Maskenstruktur die minimale 
Auflösung 
𝐿𝑚𝑖𝑛 = 1,5 ∙ √(𝐺 +
𝑑
2
) ∙ 𝜆 [Thompson83] 
mit der Wellenlänge  und der Resistdicke d aufgrund von Lichtbeugung verschlechtert. Diese 
wesentliche Voraussetzung führt dazu, dass ein Herstellungsprozess entwickelt werden muss, 
der die vollständige Entfernung des Siliziums unterhalb des flexiblen Flachbandkabels 
ermöglicht, um dieses freizulegen. Gleichzeitig soll jedoch auch eine dünne Siliziumschicht 
hergestellt werden, um die benötigte Steifigkeit für das Eindringen in das Hirngewebe zu 
realisieren. Ergebnisse aus den Untersuchungen von Hertzberg et al. [Hertzberg 2012] haben 
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gezeigt, dass eine Dicke des Siliziumschafts von 20 µm ausreichend ist, um dieses zu 
gewährleisten. Da das Prozessieren eines nur 20 µm dicken Siliziumwafers aufgrund der 
fehlenden Stabilität unmöglich ist, wird ein Strukturierungsprozess benötigt, der eine 
zweistufige Ätzung der Waferrückseite ermöglicht, um sowohl eine vollständige Durchätzung 
des Siliziumwafers als auch eine nicht vollständige Durchätzung mit einer Silizium-Restdicke 
von 20 µm zu realisieren. Eine übliche Dicke eines beidseitig polierten 100 mm Siliziumwafers 
liegt bei etwa 400 µm, das bedeutet, dass stellenweise 380 µm Silizium geätzt werden muss, 
um 20 µm Restdicke zu erzielen. Da jedoch die Ätzrate bei der geplanten Strukturierung mit 
Hilfe des DRIE-Prozesses (so genannter „Bosch-Prozess“) über den gesamten Wafer nicht 
homogen verteilt ist, wird ein definierter Ätzstopp benötigt. Hierfür werden Siliziumwafer mit 
einer vergrabenen Siliziumdioxidschicht verwendet (SOI-Wafer), mit denen dieser definierte 
Ätzstopp für den DRIE-Prozess realisiert werden kann. Der geplante Gesamtprozess für die 
Umsetzung des neuen Designansatzes ist in der Tabelle 1 mit Hilfe von Querschnittskizzen des 
Wafers und entsprechender Beschreibung der geplanten Prozesse zusammengefasst. 
 
Tabelle 1: Planung des Herstellungsprozesses 
 
Für die Prozessierung wird ein SOI-Wafer (20 µm Si / 500 nm SiO2 / 400 nm Si) verwendet, 
um die Dicke des Siliziumschafts von 20 µm zu definieren. Die vergrabene 500 nm SiO2-
Schicht dient als Ätzstopp für den DRIE-Prozess. Der Wafer wird zunächst thermisch oxidiert, 
um eine 500 nm SiO2-Schicht auf beiden Seiten des Wafers zu erzeugen. Diese Schicht hat 
mehrere Funktionen: auf der Wafervorderseite dient diese als elektrische Isolation zum 
Substrat für die Lötpads, als Maskierung für den DRIE-Prozess und als Ätzstopp für den 
rückseitigen DRIE-Prozess; auf der Waferrückseite dient diese als Maskierung für den 
zweistufigen DRIE-Prozess. Die SiO2-Schicht auf der Wafervorderseite wird anschließend mit 
der Maske M1 strukturiert. Dabei wird diese Schicht auf dem Siliziumschaft entfernt, um 
eine Durchbiegung der Siliziumnadel aufgrund des hohen Druckstresses von thermischen 
SiO2 zu vermeiden. Weiterhin wird für den späteren DRIE-Prozess auf der Wafervorderseite 
damit die Maskierung strukturiert. 
 
Um das flexible Flachbandkabel und die elektrische Isolation zwischen den Leiterbahnen und 
zum Silizium zu realisieren, soll ein biokompatibles Polymer verwendet werden. Dieses wird 
gleichmäßig auf den Wafer aufgebracht und mit der Maske M2 strukturiert. Dabei ist zu 
beachten, dass eine sehr gute Haftung von dem Polymer zu dem Silizium auf dem Schaft 
notwendig ist, damit beim Einfahren der Nadel in das Hirngewebe sich die Polymerschicht 
nicht ablöst. Das Polymer wird im Bereich der Lötpads entfernt, damit die Metallisierung 
direkt auf die SiO2-Schicht aufgebracht wird und einen stabilen und kratzfesten Untergrund 
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für das Löten eines SMD-Steckers ermöglicht. Der Seitenwinkel der geätzten Polymerschicht 
soll möglichst flach realisiert werden, um bei den nachfolgenden Beschichtungen durch das 
„Spin-Coating“ eine möglichst homogene Schicht erzeugen zu können. 
 
Für die anschließende Metallisierung soll das biokompatible Metall Gold verwendet werden. 
Damit soll die elektrische Zuleitung zu den Mikroelektroden, die Mikroelektroden selbst und 
die Lötpads hergestellt werden. Als Haftvermittler soll eine dünne Schicht des 
biokompatiblen Metalls Titan verwendet werden. Diese Metallschichten werden mit der 
Maske M3 strukturiert. Diese beinhaltet zusätzlich die elektrische Zuleitung zu den Lötpads 
für die galvanische Beschichtung von Gold. Durch diese integrierte Galvanik-Zuleitung wird 
eine zusätzlich benötigte Maske eingespart. 
 
Nach der Strukturierung der Metallschichten wird die zweite Polymerschicht aufgebracht. 
Damit sind die Leiterbahnen vollständig elektrisch isoliert. Diese Schicht wird im Folgenden 
mit der Maske M4 strukturiert, um die Mikroelektroden und die Lötpads zu öffnen. 
Weiterhin werden damit auch die Kontaktpads für die anschließende galvanische 
Abscheidung von Gold geöffnet. 
 
Über die integrierten elektrischen Zuleitungen zu den Lötpads werden diese galvanisch mit 
Gold verstärkt. Da die Mikroelektroden mit den Lötpads elektrisch verbunden sind, werden 
auch diese zusätzlich verstärkt. 
 
Die äußere Form des Siliziumschafts, des Flachbandkabels und des starren Bereichs für das 
Löten eines Steckers wird mit Maske M5 strukturiert. Dabei wird in mehreren Schritten 
zunächst die zweite Polymerschicht geätzt, danach die elektrische Zuleitung für die Galvanik 
und anschließend die erste Polymerschicht. Die Ätzung stoppt auf Silizium und 
Siliziumdioxid. 
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Im nächsten Schritt wird nun mit derselben Maske M5 20 µm Silizium im DRIE-Prozess 
strukturiert. Dabei wird die bereits strukturierte thermische Oxidschicht als Maske 
verwendet (in der Abbildung nicht zu erkennen). Die Siliziumätzung stoppt definiert auf der 
vergrabenen Oxidschicht. Die Prozessierung der Wafervorderseite ist damit abgeschlossen. 
 
In den folgenden Prozessschritten geht es nun darum die Siliziumnadel, das flexible 
Flachbandkabel und den Stecker-Teil freizulegen. Hierfür soll ein zweistufiger DRIE-Prozess 
verwendet werden. Damit die Systeme während des letzten Ätzprozesses nicht aus dem 
Wafer vorzeitig herausfallen, wird eine Fotolackschicht auf die Wafervorderseite 
aufgebracht. Diese hat weiterhin die Funktion, die Polymerschichten und Mikroelektroden 
vor Kratzern zu schützen. Anschließend wird die thermische Oxidschicht auf der 
Waferrückseite mit der Maske M6 strukturiert und die nachfolgende Maskierung für den 
DRIE-Prozess mit der Maske M7 aufgebracht. 
 
Die strukturierte thermische Oxidschicht dient als Maskierung für den ersten DRIE-
Prozessschritt. Dabei wird eine Stufe vorgeätzt, welche sich im Bereich unterhalb des 
flexiblen Flachbandkabels befindet. Anschließend wird mit Hilfe eines Plasmaprozesses die 
Oxidmaske selektiv zu Silizium und Fotolack entfernt. 
 
Mit Hilfe der Fotolackmaske wird nun der zweite DRIE-Prozessschritt durchgeführt. Dabei 
soll die vorgeätzte Stufe solange weitergeätzt werden, bis die vergrabene Oxidschicht 
vollständig geöffnet wird. Der nicht vorgeätzte Bereich darf dabei das vergrabene Oxid noch 
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nicht öffnen. Mit einem Plasmaprozess wird anschließend das vergrabene Oxid entfernt. 
 
Im nächsten Schritt wird das Silizium mit dem DRIE-Prozess weiter strukturiert. Die Ätzung 
stoppt dabei auf dem vergrabenen Oxid und dem thermischen Oxid unterhalb der ersten 
Polymerschicht. Dabei ist zu beachten, dass unterschiedlich starke Aufweitungen beim DRIE-
Prozess im Maskendesign mit berücksichtig werden. Damit soll der Ätzstopp direkt auf der 
Polymerschicht verhindert werden. Anschließend werden diese beiden Oxidschichten 
nasschemisch entfernt. 
 
Schließlich können die einzelnen Systeme durch das Auflösen des Fotolackes aus dem Wafer 
separiert und in Reinstwasser gereinigt werden. Die Wafer-Prozessierung ist damit 
abgeschlossen. 
 
Der im Detail vorgestellte Plan für den Herstellungsablauf ist notwendig, um die 
entsprechenden Masken für die Fotolithografie entwerfen zu können. Für ein besseres 
Verständnis für das hier geplante Resultat bietet die Abbildung 19 zusätzlich eine Draufsicht 
des grundlegenden Designs. 
 
Abbildung 19: Draufsicht und Querschnitt des neuen Designansatzes für intrakortikale Multikontakt-
Mikroelektroden [Schander16a] 
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Die Länge der Siliziumnadel liegt bei den vorgestellten 6 verschiedenen 
Elektrodenanordnungen zwischen 2 mm und 5,2 mm. Die Länge des flexiblen Flachbandkabels 
wurde auf 60 mm festgelegt, mit der die geplanten Anwendungen im visuellen Kortex erreicht 
werden können. Um eine einfache Handhabung nach der Prozessierung zu ermöglichen, wird 
die gesamte Siliziumdicke von 420 µm des SOI-Wafers für den Stecker-Teil verwendet. Dadurch 
wird auch ein stabiler Untergrund für das Löten eines Steckers gewährleistet. Durch die 
monolithische Integration des flexiblen Flachbandkabels mit dem starren Stecker-Teil wird 
zusätzlich eine Miniaturisierung dieser elektrischen Verbindung erreicht. 
 
3.4. MASKENDESIGN 
Nach der Planung des detaillierten Prozessablaufs wird im Folgenden das Design der insgesamt 
7 Maskenebenen vorgestellt, die für die Fotolithografieprozesse bei der Herstellung notwendig 
sind. Bei dem Entwurf dieser Masken müssen zahlreiche Punkte beachtet werden bzw. 
Kenntnisse über die geplanten Herstellungsprozesse bekannt sein, wie z.B. Unterätzung von 
Maskierungen, Aufweitung der Strukturen, Ätzraten und Selektivitäten etc. Für einen besseren 
Überblick der verschiedenen Maskenebenen wird im Folgenden das Gesamtsystem unterteilt 
in drei Bereiche: 1. Siliziumnadel mit den Mikroelektroden, 2. flexibles Flachbandkabel und 3. 
Steckerteil mit den Lötpads.  
 
3.4.1. SILIZIUMNADEL MIT DEN MIKROELEKTRODEN 
Für die Strukturierung der Siliziumnadel mit den Mikroelektroden und der Referenzelektrode 
an der Spitze der Nadel werden 6 der insgesamt 7 Maskenebenen benötigt. Abbildung 20 zeigt 
eine Übersicht dieser Maskenebenen. Die in verschiedenen Farben dargestellten Flächen 
zeigen dabei die Strukturen, die durch nasschemische und plasmaunterstützte Ätzprozesse in 
die Schichten übertragen werden. Als Beispiel ist hier die Elektrodenanordnung als 
Randelektrode V1 gezeigt. 
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Abbildung 20: Übersicht der verwendeten Maskenebenen für die Herstellung der Siliziumnadel mit den 
Mikroelektroden 
Die erste Maskenebene M1 wird benötigt, um das thermische Oxid auf der Siliziumnadel 
großflächig zu entfernen und die Maskierung für den DRIE-Prozess auf der Wafervorderseite 
(M5) zu strukturieren. Da das Gesamtsystem am Ende der Prozessierung aus dem Wafer ohne 
zusätzlichen Kraftaufwand herausfallen soll, muss eine Überschneidung der vorder- und 
rückseitigen Siliziumätzung gewährleistet werden. Dies wird erreicht, indem am Übergang der 
Siliziumnadel zum Flachbandkabel ein 10 µm breiter und 20 µm langer Graben in die 20 µm 
dicke Siliziumschicht der Vorderseite des SOI-Wafers erzeugt wird, siehe Abbildung 21. 
 
Abbildung 21: Maskenstrukturen am Übergang Siliziumnadel zum flexiblen Flachbandkabel 
Die Erfahrungswerte zeigen, dass bei dem DRIE-Prozess mit einer Aufweitung der 
Maskenstruktur von bis zu etwa 4 % der zu ätzenden Tiefe gerechnet werden muss. Dies 
entspricht bei einer Siliziumdicke von 400 µm einer Aufweitung von bis zu 16 µm. Damit sollte 
ein 20 µm breiter Abstand zwischen der Maskenebene M1 und M6 ausreichend sein, um zu 
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gewährleisten, dass die rückseitige Siliziumätzung auf der thermischen Oxidschicht unterhalb 
der ersten Polymerschicht stoppt. 
Die zweite Maskenebene M2 enthält in diesem Systemabschnitt keine Strukturen, da die erste 
Polymerschicht als elektrische Isolation zum Siliziumsubstrat verwendet wird und diese 
zusammen mit der zweiten Polymerschicht mit der Maskenebene M5 strukturiert wird. 
Die dritte Maskenebene M3 wird für die Strukturierung der Mikroelektroden, den elektrischen 
Zuleitungen und den Lötpads verwendet. Da diese Metallisierungsebene gleichzeitig für die 
Galvanik verwendet werden soll, wird die Metallschicht außerhalb der Systeme nicht 
vollständig entfernt. Die zu erwartende Unterätzung bei der nasschemischen, isotropen 
Strukturierung von Gold liegt im Bereich der Schichtdicke. Dieses wird bei dem Maskenentwurf 
mit berücksichtig, sodass für die zu erzielenden 2 µm breiten Leiterbahnen eine Maskenbreite 
von 3 µm vorgesehen wird. Als Abstand zwischen den Leiterbahnen werden 2 µm gewählt, 
sodass sich nach der Ätzung ein Abstand von 3 µm ergeben sollte. Der Pitch liegt damit bei 5 
µm. Theoretisch wären kleinere Strukturgrößen mit einer Auflösung bis zu 1 µm möglich, 
jedoch steigt damit auch die Wahrscheinlichkeit für Defekte und damit zum Ausschuss des 
gesamten Systems. 
Mit Hilfe der vierten Maskenebene M4 wird die zweite Polymerschicht oberhalb der 
Mikroelektroden geöffnet. Bei der plasmaunterstützen Ätzung des Polymers im 
Sauerstoffplasma ist mit einer Strukturaufweitung von 2 bis 3 µm zu rechnen. 
Dementsprechend muss die Maskenöffnung verkleinert werden. Um sicherzustellen, dass die 
Isolation durch das Polymer zum Rand der Siliziumnadel hin entfernt wird, werden diese 
Maskenöffnungen weiterhin rund entworfen, siehe Abbildung 22. 
 
Abbildung 22: Entwurf der Maskenstrukturen für die Elektrodenanordnung am Rand 
Mit der anschließenden Maskenebene M5 wird die Außenform der Siliziumnadel strukturiert. 
Hierbei werden zunächst die beiden Polymerschichten geätzt und anschließend folgt der 20 
µm tiefe DRIE-Prozess. Auch hier ist wie schon zuvor erwähnt, mit einer Aufweitung der 
Maskenstruktur bei der Polymerätzung zu rechnen. Daher wird ein Abstand von 3 µm von der 
Maskenstruktur M5 zu den Mikroelektroden (M3) definiert, siehe Abbildung 22. Die Breite des 
Grabens für die Strukturierung der Außenform wird mit 10 µm festgelegt. Dieser wird vor der 
rückseitigen Strukturierung des Wafers mit Fotolack aufgefüllt, um die Systeme nach der 
Freiätzung im Wafer zu fixieren. 
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Mit den letzten beiden Maskenebenen M6 und M7 werden die Systeme von der 
Waferrückseite freigelegt. Der Entwurf der Maskenebene M6 wurde bereits im 
Zusammenhang mit der Maskenebene M1 vorgestellt, siehe Abbildung 21. Die Breite der 
Maskenöffnung der Ebene M7 entspricht der Ebene M6. Dies ist wichtig, damit ein definiertes 
Ätzergebnis beim zweistufigen DRIE-Prozess erzielt werden kann. 
 
3.4.2. FLEXIBLES FLACHBANDKABEL 
Für die Herstellung des 60 mm langen, flexiblen Flachbandkabels werden 4 der insgesamt 7 
Maskenebenen benötigt, siehe Abbildung 23. 
 
Abbildung 23: Entwurf der Maskenebenen für die Herstellung des flexiblen Flachbandkabels 
Nach einer Länge von 3 mm vom Übergang Siliziumnadel zu Flachbandkabel findet eine 
Aufweitung der Leiterbahnstrukturen auf dem Flachbandkabel statt. Dabei erhöhen sich die 
Breite der Leiterbahnen für die Mikroelektroden von 2 µm auf 5 µm und der Abstand von 3 µm 
auf 5 µm. Damit ergibt sich ein Pitch von 10 µm für die restliche 57 mm Länge des 
Flachbandkabels. Hierdurch soll erreicht werden, dass der serielle Widerstand reduziert und 
vor allem die Wahrscheinlichkeit für Defekte durch Partikel bei der Prozessierung minimiert 
wird. 
Die Leiterbahnstrukturen werden mit der Maskenebene M3 erzeugt und die Außenform des 
Flachbandkabels mit der Maskenebene M5 strukturiert. Mit Hilfe des rückseitigen DRIE-
Prozesses (Maskenebene M6 und M7 in diesem Bereich identisch) wird der gesamte SOI-Wafer 
durchgeätzt, um das Flachbandkabel anschließend freizulegen. 
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3.4.3. STECKERTEIL MIT DEN LÖTPADS 
Für die Strukturierung des starren Steckerteils mit den Pads für das Löten eines 
miniaturisierten Steckers werden alle 7 Maskenebenen benötigt, siehe Abbildung 24. 
 
Abbildung 24: Maskenentwurf für die Strukturierung des starren Steckerteils 
Die erste Maskenebene M1 wird für die Strukturierung der thermischen Oxidschicht auf der 
Wafervorderseite verwendet. Hierbei wird wie auch am Übergang von der Siliziumnadel zum 
Flachbandkabel ein 10 µm breiter und 20 µm langer Graben erzeugt, der eine Überschneidung 
der vorderseitigen und rückseitigen Siliziumätzung erlaubt. Um dieselben Ätzresultate bei den 
beiden Übergängen vom starren Silizium zum flexiblen Kabel nach den rückseitigen DRIE 
Prozessen zu erreichen, wird hier ein 400 µm langer Siliziumsteg entworfen. Weiterhin wird 
das thermische Oxid im Bereich der rückseitigen DRIE Strukturierung (Maske M7) entfernt. 
Mit der zweiten Maskenebene M2 wird die erste Polymerschicht strukturiert, um eine 
Abscheidung der Metallschichten direkt auf dem thermischen Oxid zu ermöglichen, damit zum 
einen eine sehr gute Haftung zum Siliziumsubstrat erreicht werden kann und zum anderen ein 
stabiler und kratzfester Untergrund für das spätere Löten eines SMD Steckers gewährleistet 
wird. 
Die dritte Maskenebene M3 dient der Strukturierung der Metallisierungsebene für die 
elektrische Zuleitung und die Pads. Weiterhin wird hiermit die elektrische Zuleitung für die 
Gold-Galvanik realisiert. Dadurch kann eine zusätzliche Maskenebene eingespart werden. 
Dabei ist jedoch zu beachten, dass ein Großteil der Metalloberfläche auf dem Wafer 
verbleiben muss, damit eine niederohmige Zuleitung zu den einzelnen Pads der Systeme 
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erreicht werden kann, um eine möglichst homogene galvanische Abscheidung über dem 
gesamten Wafer zu erzielen. 
Mit der vierten Maskenebene M4 wird die zweite Polymerschicht strukturiert, um die Pads zu 
öffnen und die anschließende Galvanik durchführen zu können. Anschließend wird die 
Außenform des Steckerteils mithilfe der Maskenebene M5 für den vorderseitigen DRIE Prozess 
und den Maskenebenen M6 und M7 für den rückseitigen DRIE Prozess definiert. Dadurch wird 
der starre Steckerteil vom Wafer vollständig separiert. Die Abbildung 25 zeigt einen Ausschnitt 
der einzelnen überlagerten Maskenebenen des Steckerteils für ein Lötpad. 
 
Abbildung 25: Maskenebenen für den Steckerteil mit den Lötpads 
Die Abmessungen und Abstände der Lötpads (Maskenebene M4) entsprechen den 
empfohlenen Herstellerangaben der verwendeten Omnetics SMD Stecker (NPD-18-VV) mit 
einem Rastermaß von 0,64 mm. 
 
3.5. NADELHALTERUNG FÜR DIE IMPLANTATION 
Mit dem neuartigen Design der Multikontakt-Mikroelektroden soll eine vollständige 
Implantation der Siliziumnadel in den Kortex ermöglicht werden, sodass der Übergang von 
dem flexiblen Kabel zum Siliziumschaft mit der Oberfläche des Kortex abschließt. Das bedeutet 
für die Implantation, dass eine entsprechende Halterung entworfen werden muss, um dieses 
zu gewährleisten. Diese Halterung soll anschließend an einen handelsüblichen 
Mikromanipulator angebracht werden, um die Nadelelektroden präzise in den Kortex zu 
positionieren. Für diesen Zweck wurde eine Halterung aus Silizium entworfen, die mit Hilfe 
eines SOI-Wafers und einem DRIE-Prozess hergestellt werden soll, siehe Abbildung 26. 
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Abbildung 26: Draufsicht und Querschnitt der Halterung für die Implantation der Nadelelektroden 
Mit Hilfe des 20 µm tiefen, 150 µm breiten und 3 mm langen Grabens kann das 130 µm breite 
flexible Flachbandkabel parallel zur Halterung ausgerichtet und positioniert werden. Das Ende 
des Siliziumschafts wird anschließend durch leichtes Ziehen am Kabel mit der Halterung in 
Kontakt gebracht, damit die während der Implantation auftretende Kraft direkt auf die 
Halterung übertragen werden kann und damit ein Abknicken am flexiblen Kabel verhindert 
werden soll. Diese Anordnung ist in der Abbildung 27 dargestellt. 
 
Abbildung 27: Ausrichtung und Positionierung der Siliziumnadel auf der Halterung für die Implantation (oben: 
Draufsicht, unten: im Querschnitt) 
Für die Positionierung des flexiblen Flachbandkabels auf der Halterung sind die 
elektrostatischen Kräfte ausreichend, jedoch nicht für die Implantation und das Handling. 
Daher wird zusätzlich eine temporäre Fixierung benötigt. Eine vielfach verwendete Lösung für 
diese Aufgabe ist die Nutzung des biokompatiblen und in Salzlösung wieder auflösbaren 
Polymers Polyethylenglycol (kurz PEG) [Chen15, Felix13]. Dieses Polymer hat je nach 
Kettenlänge unterschiedliche Schmelzpunkte, sodass je nach Anwendung dieses berücksichtigt 
werden muss. Zur Fixierung der Siliziumnadel wird ein kleiner Tropfen des vorher 
aufgeschmolzenen PEG auf die ersten Millimeter des flexiblen Flachbandkabels aufgebracht 
und durch das Abkühlen auf Raumtemperatur verfestigt. Nach der Implantation kann dieser 
Tropfen PEG anschließend mit steriler Ringerlösung aufgelöst und die Halterung wieder 
entfernt werden. Damit wird eine vollständige Einführung des Siliziumschafts in den Kortex 
ermöglicht. 
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4. MIKROELEKTRODEN DER 1. GENERATION AUF BASIS VON 
PARYLEN-C 
4.1. HERSTELLUNGSPROZESS 
4.1.1. ZWEISTUFIGER DRIE-PROZESS 
Die Herstellung der entworfenen Multikontakt-Mikroelektroden mit monolithisch integrierten 
flexiblen Flachbandkabeln erfordert eine Reihe von Prozessschritten, die kontrollierbar und vor 
allem reproduzierbar sein müssen. Dies erfordert unter anderem Optimierungen der bereits 
vorhandenen Standardprozesse, welche während der Prozessierung stattfinden. Der 
wesentliche Strukturierungsprozess hierbei ist der zweistufige DRIE-Prozess, welcher die 
Freilegung des Siliziumschafts, des Flachbandkabels und des Steckerteils ermöglichen soll. Die 
dafür benötigten Prozesse finden ausschließlich auf der Waferrückseite des SOI-Wafers 
(Handling Seite) statt. Da diese Prozesse am Ende entscheidend sind, ob die entworfenen und 
auf der Wafervorderseite prozessierten Strukturen vom Wafer herausgelöst werden können, 
wurde zunächst dieser mehrstufige DRIE-Prozess auf Silizium-Testwafer untersucht. Die 
Abbildung 28 zeigt die dafür verwendete Prozessabfolge unter Verwendung von zwei 
Maskenebenen. 
 
Abbildung 28: Prozessabfolge für die Untersuchung des mehrstufigen DRIE-Prozesses 
Die schwarzen Kreise in Abbildung 28 zeigen dabei die wichtigen Stellen, an denen die 
vorgeätzte Seitenwand kontrolliert weiter in die Tiefe geätzt werden soll. Dies ist wichtig, da 
eine präzise Überschneidung der vorderseitigen und rückseitigen DRIE-Strukturierung erfolgen 
muss, damit die Systeme am Ende vom Wafer erfolgreich abgelöst werden können. Die 
Ergebnisse dieser Testätzungen sind in der Abbildung 29 dargestellt. 
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Abbildung 29: REM-Aufnahmen der DRIE Ätzergebnisse für zwei unterschiedliche Anlagen; schräge Draufsicht auf 
die vorgeätzte Stufe 
Die REM-Aufnahmen in Abbildung 29 zeigen zwei signifikant unterschiedliche Resultate der 
DRIE Prozesse, durchgeführt mit zwei unterschiedlichen Anlagentypen. Die vorgeätzte 
Seitenwand wurde auf der Alcatel Anlage bei der nachfolgenden Ätzung vollständig 
abgetragen, sodass die ursprüngliche Seitenwand kaum noch zu erkennen ist. Das Ätzergebnis 
mit der STS Anlage führte zu keiner Abtragung der ursprünglichen Seitenwand, jedoch ist 
vermehrt die Bildung von Gras zu erkennen. Die unterschiedlichen Ergebnisse sind auf die 
beiden unterschiedlichen Analgentypen mit unterschiedlichen Generatoren zurückzuführen. 
Die Ätzung an der Alcatel Anlage führt vermutlich zu Aufladungseffekten, welche das 
elektrische Feld verzerren und damit einen Angriff der Seitenwandpassivierung der 
vorgeätzten Stufe hervorrufen. Die Untersuchung von unterschiedlichen Prozessparametern 
führte zu keiner Lösung des dargestellten Problems, sodass der entworfene 
Strukturierungsprozess an der STS Anlage durchgeführt wurde. 
 
4.1.2. STRUKTURIERUNG DES BIOKOMPATIBLEN POLYMERS PARYLEN-C 
Für die Realisierung des flexiblen Flachbandkabels wird ein Polymer benötigt, welches für die 
Anwendung in-vivo biokompatibel sein muss und für eine langzeitstabile Funktionalität 
möglichst eine geringe Wasseraufnahme aufweisen soll. In der Literatur finden sich hierfür 
verschiedene biokompatible Polymere wie Parylen-C, Polyimid BPDA-PPD, PDMS und SU-8 
[Hassler11]. Einen Überblick über die chemische Struktur dieser Polymere zeigt die Abbildung 
30. 
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Abbildung 30: Chemische Struktur der biokompatiblen Polymere [Hassler11] 
Das Polymer Parylen-C zeigt unter diesen vier vorgestellten Polymeren mit 0,06 % die geringste 
Wasseraufnahme [Hassler11] und ist damit für die Verwendung in wässriger Umgebung ideal. 
Aus diesem Grund wurde die Prozessentwicklung der 1. Generation der Mikroelektroden auf 
Basis von Parylen-C durchgeführt. Die Abscheidung dieses Polymers erfolgt durch das 
Verdampfen eines Dimers, welches durch Pyrolyse in zwei radikale Monomere gespalten wird 
und diese anschließend bei Raumtemperatur in einer evakuierten Kammer an Oberflächen 
kondensieren und dabei langkettige Polymerketten bilden [Loeb77]. Die resultierenden 
Schichtdicken ergeben sich dabei aus der verwendeten Menge des Dimers und der zu 
beschichtenden Gesamtoberfläche. Da die Haftung dieser Schichten auf Substraten wie 
Silizium und Siliziumdioxid sehr schlecht ist, wird oftmals der Haftvermittler Silan A-174 
verwendet [Hassler10]. Das flexible Flachbandkabel soll im Sandwich-Schichtaufbau eine 
Gesamtdicke von etwa 10 µm aufweisen. Hierfür muss die jeweils 5 µm dicke Parylene-C 
Schicht strukturiert werden können. Für die Ätzung wird der RIE-Prozess (Reactive Ion Etching) 
mit reinem Sauerstoffplasma verwendet, welcher eine anisotrope Strukturierung und damit 
eine hohe Auflösung ermöglicht. Da die 5 µm dicke Parylen-Schicht eine relativ hohe 
Topografie darstellt, können nachfolgende Prozesse wie das Aufbringen des Fotolackes negativ 
beeinflusst werden. Um diese Problematik zu minimieren, wird das Ätzprofil der 
Polymerschicht abgeflacht, um eine homogene Beschichtung von Fotolack und der zweiten 
Polymerschicht zu gewährleisten. Hierfür wird die Fotolack-Maskierung, welche für den 
Trockenätzprozess von Parylen-C verwendet wird, vor der Ätzung bei 90°C bzw. 120°C für 30 
min getempert, um den Seitenwinkel der Fotolack-Maskierung von etwa 90° nach der 
Entwicklung auf etwa 45° bzw. 20° abzuflachen. Dieses wird anschließend durch den 
Trockenätzprozess in die Polymerschicht übertragen und damit flache Seitenwände erzeugt. 
Dieses verdeutlichten die Abbildung 31 und Abbildung 32. 
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Abbildung 31: REM-Aufnahme der abgeflachten Seitenwand der Parylen-C Schicht nach der Trockenätzung 
 
Abbildung 32: Mikroskopaufnahme zeigt die Draufsicht der abgeflachten Seitenwand der 5 µm Parylen-C Schicht 
nach der Strukturierung 
 
4.1.3. PROZESSMODIFIKATION AUFGRUND VON HAFTUNGSPROBLEMEN VON TITAN AUF 
PARYLEN-C 
Der geplante Prozessablauf (siehe Kapitel 3.3) beinhaltet die Verwendung von Gold als 
Metallisierungsebene für die Mikroelektroden, die Leiterbahnen und die Lötpads. Um eine 
starke Verbindung dieser Metallebene mit dem Siliziumsubstrat herzustellen, wird im Bereich 
der Lötpads die Polymerschicht entfernt und damit ein fester Untergrund für das Löten eines 
SMD Steckers realisiert. Als Isolationsschicht zum Silizium wird hier Siliziumoxid verwendet. Da 
die durch das Sputtern aufgebrachte Goldschicht auf Siliziumoxid jedoch keine Haftung 
aufweist, sollte eine dünne Titanschicht als Haftschicht verwendet werden. Da der 
Beschichtungsprozess ganzflächig stattfindet, wird damit auch Parylen-C mit Titan beschichtet. 
Aus der Literatur ist aufgedampftes Titan als Haftschicht auf Parylen-C bekannt [Nandra11, 
Chen11]. Jedoch hat sich herausgestellt, dass gesputtertes Titan mit einer Schichtdicke von 
etwa 50 nm eine unzureichende Haftung auf Parylen-C aufweist und dadurch mehrere 
Leiterbahnen nach der Strukturierung nicht mehr vorhanden waren, siehe Abbildung 33.  
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Abbildung 33: Fehlende Leiterbahnen nach der Strukturierung aufgrund von Haftungsproblemen von Titan auf 
Parylen-C 
Auch eine Variation der Titan-Schichtdicke, der Sputterparameter und eine vorherige 
Aktivierung der Oberfläche im Sauerstoffplasma führten zu keiner Lösung des 
Haftungsproblems. Weitere Untersuchungen haben gezeigt, dass gesputtertes Gold auf der 
Parylen-C Oberfläche auch ohne zusätzliche Haftschicht sehr gut haftet. Da jedoch im Bereich 
der Lötpads eine Haftschicht auf Siliziumoxid benötigt wird, musste der Prozessablauf 
modifiziert und eine zusätzliche Maskenebene M8 eingeführt werden. Diese Änderung 
beinhaltet die Metallisierung und Strukturierung der Lötpads vor der ersten Parylen-C 
Beschichtung. Dadurch kann anschließend nach der Strukturierung der ersten Parylen-C 
Schicht die Goldschicht direkt aufgebracht werden, sodass hier die Titan Haftschicht nicht 
mehr benötigt wird. 
 
4.1.4. GESAMTPROZESS 
Nach der Anpassung der einzelnen Prozesse an die gewünschten Ergebnisse der Strukturierung 
wurden mehrere SOI-Wafer erfolgreich vollständig prozessiert. Einen Überblick über den 
entwickelten Gesamtprozess liefert die Tabelle 2. Die detaillierte Übersicht inklusive 
Prozessparameter befindet sich im Anhang A. 
Tabelle 2: Überblick über den Gesamtprozess der 1. Generation 
Schritt Bereich Prozess 
1 Nasschemie Reinigung, Caro’sche Säure 
2 Ofentechnik Thermische Oxidation 500 nm 
3 Sputtern Titan 50 nm, Gold 500 nm 
4 Fotolithografie AZ1518 1,8 µm, Maske M8 – Pads 
5 Nasschemie Goldätzung, Au Etch 200; Titanätzung Oxide Etch 7:1 
6 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
7 Fotolithografie AZ1518 1,8 µm, Maske M1 – Oxid VS 
8 Plasmaätzen Oxidätzung, CF4 Plasma 
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9 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
10 Nasschemie Reinigung, Caro’sche Säure 
11 Parylene Parylen-C Beschichtung 5 µm, vorher Haftvermittler Silan A-174 
12 Fotolithografie AZ9260 10 µm, Maske M2 – Polymer 1 
13 Plasmaätzen Parylenätzung, O2 Plasma 
14 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
15 Sputtern Gold 500 nm 
16 Fotolithografie AZ1518 1,8 µm, Maske M3 – Metall 
17 Nasschemie Goldätzung, Au Etch 200 
18 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
19 Parylene Parylen-C Beschichtung 5 µm 
20 Fotolithografie AZ9260 10 µm, Maske M4 – Polymer 2 
21 Plasmaätzen Parylenätzung, O2 Plasma 
22 Galvanik Gold 3 µm 
23 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
24 Fotolithografie AZ9260 10 µm, Maske M5 – Polymer / DRIE VS 
25 Plasmaätzen Parylenätzung, O2 Plasma 
26 Nasschemie Goldätzung, Jodlösung 
27 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
28 Fotolithografie AZ9260, 10 µm, Maske M5 – Polymer / DRIE VS 
29 Plasmaätzen Parylenätzung, O2 Plasma 
30 Plasmaätzen DRIE 20 µm 
31 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
32 Fotolithografie AZ1518 1,8 µm, Maske M6 – Oxid RS 
33 Plasmaätzen Oxidätzung, CF4 Plasma 
34 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
35 Fotolithografie AZ1518 Schutzlack VS 1,8 µm; AZ9260 10 µm, Maske M7 – DRIE RS  
36 Plasmaätzen DRIE 80 µm 
37 Plasmaätzen Oxidätzung, CF4 Plasma 
38 Plasmaätzen DRIE 320 µm 
39 Plasmaätzen Oxidätzung, CF4 Plasma 
40 Plasmaätzen DRIE 20 µm 
41 Nasschemie Oxidätzung, Oxide Etch 7:1 
42 Nasschemie Lackentfernung, AZ100 Remover 
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4.2. ERGEBNISSE DER HERSTELLUNG 
4.2.1. ERGEBNISSE NACH DER PROZESSIERUNG DER WAFERVORDERSEITE 
Nach Ende der Prozessierung der Wafervorderseite wurden die erzielten Strukturen optisch 
inspiziert und ausgewertet. Die Ergebnisse sind in der Abbildung 34 zusammengefasst. 
 
Abbildung 34: Ergebnisse nach Ende der Prozessierung der Wafervorderseite: a) Referenzelektrode an der 
Nadelspitze; b) Anordnung der Elektroden als Tetrode; c) Übergang vom Flachbandkabel zum Siliziumschaft; d) 
Ausschnitt eines Lötpads für den Stecker; e) Übergang vom Stecker zum Flachbandkabel 
Die in Abbildung 34 dargestellten Ergebnisse zeigen, dass die entworfenen Strukturen 
erfolgreich realisiert werden konnten, nachdem die notwendigen Prozessoptimierungen 
durchgeführt wurden. Die hohe Auflösung von etwa 1 µm wurde auch auf der relativ rauen 
Oberfläche von Parylen-C erreicht. Jedoch wurden auch vermehrt punktförmige Defekte in der 
Parylen-C Schicht nach der Abscheidung festgestellt. Diese können die Langzeitstabilität dieser 
Polymerschicht negativ beeinflussen. Die Variation der Prozessparameter für die Parylen-C 
Beschichtung konnte diese Defekte minimieren, jedoch nicht vollständig beseitigen. Weitere 
Optimierungen an der verwendeten Anlage für die Parylenbeschichtung und die Verwendung 
eines Dimers mit einer höheren Reinheit könnten die Wahrscheinlichkeit für diese Defekte 
weiter reduzieren. 
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4.2.2. ERGEBNISSE NACH DER PROZESSIERUNG DER WAFERRÜCKSEITE 
Für die Freilegung des flexiblen Flachbandkabels, der Mikroelektroden auf dem Siliziumschaft 
und des Steckerbereichs wird der Wafer rückseitig in einem mehrstufigen Ätzprozess 
strukturiert. Die Ergebnisse nach dieser Prozessierung zeigt die Abbildung 35. 
 
Abbildung 35: Ergebnisse nach der Strukturierung der Waferrückseite: a) Ansicht von der Wafervorderseite des 
Übergangs Siliziumschaft/Flachbandkabel; b) Ansicht von der Waferrückseite des Übergangs 
Siliziumschaft/Flachbandkabel 
Diese Ergebnisse zeigen, dass die Aufweitung der ursprünglichen DRIE Maskierung wie 
erwartet im Bereich von etwa 10 bis 15 µm und damit innerhalb der entworfenen Grenze von 
20 µm liegt. Damit ist sichergestellt, dass der Gesamtprozess die monolithische Integration des 
flexiblen Flachbandkabels reproduzierbar erlaubt. Die Stufe von 0,5 µm am Übergang Silizium 
zu Siliziumoxid auf dem Schaft führt zu keinen Unterbrechungen der Gold-Leiterbahnen. 
 
4.2.3. ERGEBNISSE NACH DEM GESAMTPROZESS 
Nach der mehrstufigen rückseitigen Strukturierung des Wafers werden die Systeme schließlich 
durch das Auflösen des Fotolackes vom Wafer abgelöst. Die Ergebnisse der Untersuchung der 
Systeme in einem Rasterelektronenmikroskop zeigt die Abbildung 36. 
 
Abbildung 36: REM-Aufnahmen der hergestellten Systeme: a) Aufnahme der Nadelspitze mit der 
Referenzelektrode; b) Übergang Siliziumschaft/Flachbandkabel 
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Die Seitenansichten der Systeme in der Abbildung 36 zeigen die erfolgreiche Integration der 
Polymertechnologie mit der Siliziumtechnologie. Ohne die zusätzliche Basis für die elektrische 
Kontaktierung ist nun eine minimalinvasive Implantation möglich. 
 
4.2.4. LÖTEN UND VERKAPSELUNG DES OMNETICS SMD STECKERS 
Nach der Ablösung der Systeme vom Wafer wird anschließend für den elektrischen Zugang zu 
den insgesamt 17 Mikroelektroden ein miniaturisierter SMD Stecker (NPD-18-VV) des 
Herstellers Omnetics Connector Corporation mit einem Rastermaß von 0,64 mm gelötet. 
Hierfür wird ein Reflow-Lötverfahren mittels der Zinn-Bismut Lotpaste LFM-65W A75 (Almit 
GmbH) mit einem Eutektikum von 139°C verwendet. Um die mechanische Stabilität des hier 
verwendeten Weichlotes zu erhöhen und die Lötstellen vor Korrosion zu schützen, wird der 
Stecker zusätzlich mit einem 2-Komponenten-Epoxidharzkleber (UHU plus endfest) vollständig 
vergossen (siehe Abbildung 37). Da dieser Steckerteil des Systems in der Anwendung in-vivo 
keinen direkten Kontakt zu lebendem Gewebe aufweisen wird, ist hier keine zusätzliche 
biokompatible Beschichtung notwendig.  
 
 
Abbildung 37: Gelöteter und mit Epoxidharz verkapselter 18-Pin Omnetics SMD Stecker 
 
4.2.5. BESCHICHTUNG DER MIKROELEKTRODEN MIT PEDOT:PSS 
Um die Impedanz der Elektroden zu reduzieren, werden die Mikroelektroden zusätzlich mit 
dem elektrisch leitfähigen Polymer PEDOT:PSS beschichtet. Details zu diesem Material und 
dem Beschichtungsprozess werden in Kapitel 7 erläutert. Während der Elektropolymerisation 
werden alle Elektroden gleichzeig beschichtet. Abbildung 38 zeigt Mikroelektroden in der 
Tetroden Anordnung mit zwei beschichteten und zwei unbeschichteten Elektroden zum 
Vergleich. 
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Abbildung 38: Tetroden Anordnung der Mikroelektroden auf dem Siliziumschaft; links: mit PEDOT:PSS 
beschichtet, rechts: unbeschichtet 
 
4.3. CHARAKTERISIERUNG IN-VITRO 
Nach der Herstellung der Mikroelektroden der 1. Generation wurde die Impedanz der 
Elektroden in Ringerlösung untersucht. Die Beschichtung mit dem leitfähigen Polymer 
PEDOT:PSS liefert eine im Vergleich zu Goldelektroden wesentlich geringere Impedanz, sodass 
ein höheres Signal-zu-Rausch Verhältnis bei der Ableitung neuronaler Aktivität erreicht werden 
kann. Die Impedanzmessungen wurden bei Raumtemperatur und mit einer großflächigen 
(ca. 2 cm2) Platin-Gegenelektrode in einem Zwei-Elektroden-Aufbau realisiert. Die Abbildung 
39 zeigt beispielhaft die Ergebnisse der Impedanzmessungen eines Systems mit den 
Elektrodenflächen von 160 µm2. 
 
Abbildung 39: Ergebnisse der in-vitro Impedanzmessungen für Elektrodenflächen von 160 µm
2 
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Aufgrund der Rauheit der Parylen-C Oberfläche und den Punktdefekten nach der Beschichtung 
wurden zahlreiche Defekte wie unterbrochene Leiterbahnen oder nicht vollständig aufgelöste 
Strukturen festgestellt, sodass die Ausbeute der Systeme insgesamt nur bei etwa 20 % lag. In 
Abbildung 39 ist die Impedanz solcher defekten Elektroden beispielhaft mit aufgetragen, um 
den Vergleich zu funktionierenden Gold-Elektroden und PEDOT-beschichteten Elektroden 
darzustellen. Die PEDOT Beschichtung kann die Elektrodenimpedanz bei 1 kHz von etwa 
0,5 M bei Gold-Elektroden auf etwa 60 k reduzieren, wobei die tatsächliche Impedanz hier 
relativ stark variiert. Die defekten Elektroden liefern eine Impedanz von etwa 4 M bei 1 kHz, 
welche aufgrund der parasitären Kapazitäten zwischen den Leiterbahnen und den Lötpads 
entsteht. Genauere Untersuchungen zum Signalübersprechen aufgrund dieser Kapazitäten 
befinden sich in Kapitel 5. Der serielle Widerstand der Zuleitung zu den Mikroelektroden 
wurde mit Hilfe von Teststrukturen auf dem Wafer bestimmt. Dieser liegt für das 60 mm lange 
flexible Flachbandkabel bei etwa 1,5 k für 5 µm breite und 300 nm dicke Gold-Leiterbahnen. 
Im Verhältnis zur Gesamtimpedanz ist dieser Wert vernachlässigbar. Mit diesen Messungen 
konnte die Funktionalität der Systeme in-vitro nachgewiesen werden. 
 
4.4. CHARAKTERISIERUNG IN-VIVO 
Alle in dieser Arbeit verwendeten Verfahren wurden in Übereinstimmung mit den Richtlinien 
für das Wohlergehen von Versuchstieren durchgeführt, die von der Bundesregierung 
herausgegeben und von den lokalen Behörden genehmigt wurden und den Richtlinien der 
nationalen Gesundheitsinstitute für die Pflege und Verwendung von Versuchstieren 
entsprachen. 
Um die Funktionalität der neuen flexiblen Mikroelektroden auch in-vivo nachzuweisen, wurde 
ein akutes Tierexperiment im Modell der Ratte durchgeführt. Hierfür wurde zunächst der 
Zugang zur Hirnrinde freigelegt und anschließend mit Hilfe einer Pinzette mit sehr feinen 
Kunststoff-Spitzen die Siliziumnadel manuell in den Barrel-Kortex der Ratte eingeführt. Die 
Ableitung erfolgte kurze Zeit nach der Implantation mit einem kommerziell erhältlichen 
Signalaufnahmesystem (Open Ephys). Ein Ausschnitt dieser Ableitung zeigt die Abbildung 40. 
 
Abbildung 40: Ausschnitt der Signalableitung in-vivo im Barrel-Kortex der Ratte [Schander15] 
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Die Ableitung mit den Mikroelektroden zeigt eindeutige Aktionspotentiale auf mehreren 
Kanälen wie z.B. auf Kanal 9-12 (vergrößerter roter Ausschnitt) und lokale Feldpotentiale. 
Damit ist die akute in-vivo Funktionalität der Mikroelektroden nachgewiesen. 
 
4.5. UNTERSUCHUNG ZUR STERILISATION DER MIKROELEKTRODEN 
Für die chronische Implantation der Mikroelektroden müssen diese notwendigerweise 
sterilisiert werden, um keine Infektionen in der Hirnrinde und außerhalb zu erzeugen. Eine der 
verwendeten Methoden ist hierfür die Dampfsterilisation im Autoklaven bei 121°C und einem 
Überdruck von 1 bar. Dieser Prozess kann die Stabilität der verwendeten Parylen-C Schichten 
negativ beeinflussen und wurde dahingehend untersucht. Das Ergebnis zeigt die Abbildung 41. 
 
Abbildung 41: Delamination von zwei Parylen-C Schichten nach der Dampfsterilisation 
Aufgrund der mangelnden Haftung zwischen den beiden Parylen-C Schichten wurde an 
mehreren Stellen auf dem flexiblen Flachbandkabel die Delamination nach der Sterilisation im 
Autoklaven festgestellt, welches direkt nach der Herstellung der Systeme nicht beobachtet 
werden konnte. Weiterhin wurde festgestellt, dass die Handhabung der Systeme sich sehr 
schwierig gestaltet, da Parylen-C eine sehr geringe mechanische Stabilität aufweist. Damit ist 
ein vollständiges Zerreißen bzw. die Bildung von Mikrorissen im flexiblen Kabel (siehe 
Abbildung 42) mit minimalem Kraftaufwand möglich. Die Schlussfolgerung aus diesen 
Ergebnissen ist daher, dass Parylen-C als Substratschicht für diese spezielle Anwendung nicht 
geeignet ist, sondern evtl. nur als zusätzliche Schutzbarriere in Frage kommt. 
 
Abbildung 42: Mikrorisse in der 10 µm Parylen-C Schicht am Übergang Siliziumschaft (links) zum Kabel (rechts) 
bereits nach dem Herstellungsprozess 
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5. MIKROELEKTRODEN DER 2. GENERATION AUF BASIS VON 
POLYIMID 
5.1. HERSTELLUNGSPROZESS 
Da sich das biokompatible Polymer Parylen-C als Substratmaterial für die flexible Zuleitung zu 
den einzelnen Mikroelektroden als ungeeignet herausgestellt hat, wurde in der 2. Generation 
dieses Material durch das Polymer Polyimid ersetzt. Polyimid vom Typ U-Varnish-S des 
Herstellers UBE Europe GmbH weist eine wesentlich höhere mechanische Zugfestigkeit von 
392 MPa [UBE05] im Vergleich zu Parylen-C von 69 MPa [PPS14] auf. Da das Ausgangsmaterial 
für die Herstellung einer dünnen Polyimidschicht jedoch im toxischen Lösungsmittel NMP (N-
Methyl-2-Pyrrolidon) gelöst ist, wurde die Biokompatibilität von vollständig polymerisiertem 
Polyimid U-Varnish-S durch ein externes Prüflabor auf Zytotoxizität nach DIN EN ISO 10993-
5:2009 überprüft. Die Untersuchung zeigte keine Schädigungen von L929-Zellen und wurde 
daher als nicht zytotoxisch bewertet [BIOSERV16]. Insgesamt ist damit Polyimid als Material 
für die elektrische Isolation der Leiterbahnen und für das flexible Substrat aufgrund der 
mechanischen Stabilität wesentlich besser geeignet. 
Polyimid U-Varnish-S lässt sich als dünne Schicht ebenfalls mit O2-Plasma und einer 
Fotolackmaskierung strukturieren [Tolstosheeva15a]. Damit ist die Integration in den bereits 
entwickelten Fertigungsprozess der 1. Generation möglich. Hierfür wurden weitere 
Untersuchungen im Hinblick auf die Haftung dieser Schicht zum Substratmaterial und zu den 
nachfolgenden Schichten durchgeführt. Die Haftung von Polyimid zu Silizium, welche auf der 
Siliziumnadel für das erfolgreiche Einführen in den Kortex entscheidend ist, wurde mit Hilfe 
des chemischen Haftvermittlers 3-Aminopropyltriethoxysilan erreicht. Dieser Haftvermittler 
formt eine monomolekulare Schicht auf dem Substrat und bildet Si-O Bindungen, welche die 
Haftfestigkeit ermöglichen [HD08]. Durchgeführte qualitative Kratztests konnten zeigen, dass 
eine Delamination von Polyimid vom Siliziumwafer nach Verwendung dieses Haftvermittlers 
als 0,1 % wässrige Lösung nicht mehr möglich ist. Weiterhin hat sich herausgestellt, dass eine 
50 nm dünne gesputterte Titanschicht eine sehr gute Haftung auf einer Polyimidoberfläche 
aufweist. Dadurch entfällt die zusätzliche Abscheidung und Strukturierung der Lötpads, welche 
im Prozessablauf mit Parylen-C notwendig war. Der detaillierte Prozessablauf der 2. 
Generation auf Basis von Polyimid befindet sich im Anhang B. 
Der Polymerisationsprozess von Polyimid nach dem Aufschleudern auf den Wafer erfolgt bei 
hohen Temperaturen von bis zu 450°C [UBE05]. Bei diesen hohen Temperaturen ist mit einem 
erhöhten thermischen Schichtstress nach dem Abkühlen auf Raumtemperatur zu rechnen. 
Dieser Schichtstress wäre problematisch, da sich dadurch die 20 µm dicke und bis zu 5 mm 
lange Siliziumnadel durchbiegen könnte und damit ein präzises Einführen in den Kortex 
erschweren würde. Vorangehende Messungen der Waferduchbiegung vor und nach der 
Beschichtung mit Polyimid haben jedoch gezeigt, dass das hier verwendete Polyimid U-
Varnish-S auf Siliziumwafer einen vernachlässigbaren Schichtstress von etwa 2 bis 3 MPa 
aufweist. Damit ist mit einer Durchbiegung der Siliziumnadel nicht zu rechnen. 
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5.2. ERGEBNISSE DER HERSTELLUNG 
Die Prozessierung der SOI-Wafer konnte mehrfach reproduzierbar durchgeführt werden. Der 
hierfür entwickelte Prozessablauf der 2. Generation auf Basis von Polyimid stellte keine 
wesentlichen Probleme dar, sodass eine Ausbeute von bis zu 70 % erreicht werden konnte. Die 
wesentlichen Gründe für den Ausschuss von Systemen waren defekte Leiterbahnen und die 
Polyimid-Isolation, hervorgerufen durch Partikeldefekte im Fotolack, welche in die darunter 
liegenden Schichten beim Ätzprozess übertragen wurden. Die Abbildung 43 zeigt beispielhaft 
die erzielten Strukturen nach Prozessende der Wafervorderseite. 
 
Abbildung 43: Optische Inspektion nach Prozessende der Wafervorderseite: a) Spitze der Siliziumnadel mit 
Referenzelektrode, b) Tetroden-Anordnung auf dem Siliziumschaft, c) Übergang von dem flexiblen Kabel (unten) 
zur Siliziumnadel (oben), d) Übergang vom flexiblen Kabel (unten) zum starren Steckerteil (oben), e) Ausschnitt 
eines Lötpads mit unterbrochener Galvanik-Zuleitung 
Die beim Maskendesign entworfenen Strukturen konnten erfolgreich technologisch umgesetzt 
werden. Die Aufweitung der Strukturen beim Ätzprozess beziehungsweise die Unterätzung 
konnten beim Maskenentwurf gut eingeschätzt werden, sodass keine kritischen Prozesse 
entstanden sind. Die nachfolgende Freilegung der Siliziumnadel, des flexiblen Kabels und des 
Steckerteils durch den mehrstufigen DRIE-Prozess ist entscheidend für die Ausbeute der 
Systeme. Die Abbildung 44 zeigt die Ergebnisse nach dem Ende der DRIE-Prozesse. 
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Abbildung 44: Optische Inspektion nach den DRIE-Prozessen: a) Übergang vom flexiblen Kabel (unten) zur 
Siliziumnadel (oben), b) Übergang vom flexiblen Kabel (oben) zum Steckerteil (unten) 
Die Abbildung 44 zeigt die Draufsicht von der Waferrückseite nach den Siliziumätzprozessen. 
Die Aufweitung der Maskenkante bei der 400 µm Siliziumätzung liegt bei etwa 10 µm, sodass 
die Überschneidung der vorderseitigen und rückseitigen Siliziumätzung gewährleistet ist, damit 
die Systeme ohne zusätzliches Herausbrechen aus dem Wafer nach Auflösen des Fotolackes 
herausfallen können. Da diese DRIE-Prozesse sehr empfindlich im Hinblick auf die 
Konditionierung der verwendeten Anlagen sind, muss immer zunächst ein Wafer vollständig 
prozessiert werden, da das Ergebnis erst nach Ende der 400 µm Siliziumätzung sichtbar ist. 
Eventuell muss der Prozess anschließend angepasst werden, um die benötigte Aufweitung zu 
erzielen. 
Nach dem Herauslösen der Systeme aus dem Wafer folgen wie bereits in Kapitel 4 
beschrieben, das Löten eines Omnetics SMD-Steckers und die Beschichtung der 
Mikroelektroden mit PEDOT:PSS zur Reduktion der Impedanz und der Erhöhung der Kapazität. 
Ein vollständig aufgebautes System zeigt die Abbildung 45. 
 
Abbildung 45: Fertiges System zur Implantation mit vergrößertem Ausschnitt einer Tetrodenanordnung auf dem 
Siliziumschaft [Schander16a] 
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5.3. CHARAKTERISIERUNG IN-VITRO 
Die Funktionalität der hergestellten Multikontakt-Mikroelektroden wurde nach der 
Beschichtung mit PEDOT:PSS in Ringerlösung als einfaches und homogenes Ersatzmedium für 
die in-vivo Umgebung untersucht. Hierfür wurde mit Hilfe der Impedanzspektroskopie das 
Elektrodenverhalten in einem für die Neurowissenschaften interessanten Frequenzbereich von 
1 Hz bis 10 kHz überprüft. Die Ergebnisse sind in Abbildung 46 dargestellt. 
 
Abbildung 46: In-vitro Impedanzspektroskopie von unbeschichteten und mit PEDOT:PSS beschichteten 
Mikroelektroden (160 µm
2
) in Ringerlösung [Schander16a] 
Es ist sehr deutlich zu erkennen, dass die Doppelschichtkapazität der Mikroelektroden mit 
PEDOT:PSS Beschichtung größer wird, sodass damit der kapazitive Blindwiderstand XC = (jC)
-1
 
mit steigender Kapazität und Frequenz geringer wird. Damit kann der Betrag der Impedanz |Z| 
bei 1 kHz von 3 ± 0,05 M (unbeschichtet) auf 161 ± 1 k (PEDOT 160) und sogar auf 
76 ± 1 k (PEDOT 400) reduziert werden. Dieses entspricht einem Faktor von etwa 40. Bei der 
Untersuchung und Optimierung der PEDOT Beschichtung (siehe Kapitel 7) wurde festgestellt, 
dass eine Sättigung der Impedanzreduktion bei einer Beschichtungsdauer von 400 s (PEDOT 
400) zu erkennen ist. Daher ist eine längere Beschichtung nicht vorteilhaft. Im Vergleich zu den 
in-vitro Impedanzwerten der ersten Generation auf Basis von Parylen ist die Impedanz von 
unbeschichteten Gold-Mikroelektroden bei dieser zweiten Generation deutlich höher (3 M 
statt 0,5 M bei 1 kHz). Da die geometrische Fläche der einzelnen Mikroelektroden bei beiden 
Generationen identisch und die parasitäre Kapazität durch eine ähnliche relative Permittivität 
für beide Polymere [Hassler11] vergleichbar ist, kann nur die unterschiedliche effektive Fläche 
der Mikroelektroden der Grund hierfür sein. Tatsächlich ist die Oberfläche der abgeschiedenen 
Goldschicht auf Parylen-C wesentlich rauer als auf Polyimid. Dadurch erhöht sich die 
Doppelschichtkapazität der Elektroden, wodurch die Impedanz geringer wird. Nach der 
Beschichtung mit PEDOT ist dieser Effekt jedoch vernachlässigbar. 
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5.4. CHARAKTERISIERUNG IN-VIVO 
5.4.1. IMPLANTATION DER MIKROELEKTRODEN 
Die Funktionalität der hergestellten Multikontakt-Mikroelektroden wurde im Modell der Ratte 
untersucht. Für die chronische Implantation in den Kortex wird die in Kapitel 3 beschriebene 
Halterung verwendet, um die zuvor im Autoklaven sterilisierte Siliziumnadel präzise und 
vollständig in den Kortex einzuführen. Die temporäre Befestigung der Nadel an die Halterung 
erfolgt mit biokompatiblen PEG (Polyethylenglycol), welches sich nach der Implantation mit 
Ringerlösung auflösen lässt, um die Halterung anschließend wieder zu entfernen. Eine für die 
Implantation aufgebaute Sonde zeigt die Abbildung 47. 
 
Abbildung 47: Draufsicht und Seitenansicht der temporär fixierten Siliziumnadel auf der Halterung für die 
Implantation [Schander16a] 
Die Nadelhalterung ist an eine Kanüle fixiert, welche wiederrum an einem Mikromanipulator 
angebracht wird, um die Siliziumnadel präzise in den Kortex platzieren zu können. Für die 
Implantation wird zunächst der Schädelknochen entfernt und anschließend die Dura mater 
geöffnet. Den nachfolgenden Ablauf zeigt die Abbildung 48. 
 
Abbildung 48: Ablauf der Implantation der Siliziumnadel in den Kortex: a) Positionierung der Nadel, b) 
vollständiges Einfahren in Kortex, c) Spülen mit Ringerlösung und Entfernung der Halterung 
Zum Verschließen der Kraniotomie wird zunächst biokompatibles Silikon im Bereich der 
Öffnung des Schädelknochens aufgebracht und anschließend vollständig mit Knochenzement 
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vergossen, um das Implantat zu stabilisieren. In dem Knochenzement wird schließlich auch der 
Steckerteil fixiert. Die gesamte Prozedur erfolgt mit Hilfe einer stereotaktischen Halterung und 
mit einer für das Versuchstier entsprechenden Anästhesie. 
 
5.4.2. ABLEITUNG NEURONALER AKTIVITÄT 
Für die Ableitung der neuronalen Signale mit den Mikroelektroden wird ein kommerziell 
erhältliches System zur Signalverstärkung und Aufzeichnung verwendet. Damit können parallel 
mehrere Kanäle verstärkt und digitalisiert werden, um die Aktivität in den unterschiedlichen 
Schichten im Kortex zeitlich voneinander abhängig zu untersuchen. Ein Beispiel für die 
Ableitung am Tag 28 nach der chronischen Implantation zeigt die Abbildung 49. 
 
Abbildung 49: 100 ms Ausschnitt einer Ableitung 28 Tage nach der Implantation [Schander16a] 
Die Ableitung zeigt eine gute Signalqualität mit eindeutig zu erkennenden Aktionspotentialen, 
welche sortiert und den einzelnen Neuronen zugeordnet werden können. Die nähere 
Datenanalyse der durchgeführten Ableitungen einen Monat nach der Implantation durch 
Rothe et al. zeigte weiterhin eine stabile Signalqualität über den Zeitraum von einer Woche, so 
dass eine chronische Verwendung der neuen Multikontakt-Mikroelektroden möglich ist 
[Rothe16]. 
 
5.4.3. IN-VIVO IMPEDANZSPEKTROSKOPIE 
Nach der Implantation der Mikroelektroden in den Kortex von Ratten wurde mit Hilfe der 
Impedanzspektroskopie das Elektrodenverhalten in-vivo untersucht. Für die Messung der 
Elektrodenimpedanzen wurde als Gegenelektrode eine vergoldete Schraube, welche sich im 
Schädelknochen befindet und Kontakt zur Hirnflüssigkeit aufweist, verwendet. Da die Fläche 
Mikroelektroden der 2. Generation auf Basis von Polyimid  
 
 
  Seite 49 
dieser Gegenelektrode im Vergleich zu den Mikroelektroden wesentlich größer ist, kann die 
Impedanzänderung an dieser Elektrode vernachlässigt werden. 
 
Abbildung 50: Zeitlicher Verlauf der in-vivo Elektrodenimpedanz für 5 Systeme mit je 16 Mikroelektroden 
Durch den in das Gewebe eingebrachten Fremdkörper entsteht eine Abstoßungsreaktion, 
welche die Mikroelektroden vom Gewebe unter anderem durch die Ausbildung von Gliazellen 
isolieren und damit den elektrischen Zugang zu den Neuronen erschweren [Williams07]. Damit 
steigt die gemessene Elektrodenimpedanz über die Zeit, welches auch beobachtet wurde, 
siehe Abbildung 50. Innerhalb der ersten Woche nach der Implantation ist ein starker Anstieg 
der Elektrodenimpedanz zu verzeichnen. Anschließend geht die Impedanz in eine Sättigung bei 
etwa 1 M, wobei der weitere Verlauf für die verwendeten Systeme unterschiedlich ist. Bei 
dem System T-V1 PW17-A ist ein Einbruch der Impedanz nach etwa 10 Tagen zu erkennen. Da 
dabei auch die Streuung der Impedanzwerte geringer wird, ist vermutlich die elektrische 
Isolation durch das Polyimid instabil geworden. Weitere Untersuchungen zur Haftung zwischen 
zwei Polyimid-Schichten haben gezeigt, dass der für diese Systeme verwendete 
Herstellungsprozess keine gute Haftung garantiert. Ergebnisse zu diesen Untersuchungen und 
die Optimierung der Haftung werden im nachfolgenden Kapitel 6 beschrieben. Dennoch 
zeigten die Systeme R-V1 PW20-A und R-V2.1 PW20-A eine ausreichende Stabilität der 
Isolationsschichten. Bei diesen ist ein kontinuierlicher Anstieg der Impedanz zu erkennen. 
Dieses kann zur Folge haben, dass ab einem bestimmten Zeitpunkt keine ausreichende 
Signalqualität bei der Ableitung gewährleisten werden kann. 
 
5.5. CHARAKTERISIERUNG DES SIGNALÜBERSPRECHENS 
Durch die Miniaturisierung der elektrischen Zuleitung zu den einzelnen Mikroelektroden steigt 
auch das Risiko für das Signalübersprechen zwischen benachbarten Leiterbahnen. Die 
Abstände zwischen den Leiterbahnen liegen auf dem Siliziumschaft bei 3 µm und auf dem 60 
mm langen flexiblen Kabel bei 5 µm. Bei der Ableitung von neuronalen Signalen aus dem 
Kortex werden die Spannungssignale an den einzelnen Mikroelektroden mit Messverstärkern 
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verstärkt, digitalisiert und aufgezeichnet. Da dabei keine signifikanten Ströme fließen, ist hier 
nur das kapazitive Signalübersprechen möglich, hervorgerufen durch die parasitäre Kapazität 
zwischen den Leiterbahnen [Wise75]. Für den einfachsten Fall eines Plattenkondensators kann 
die Kapazität C nach der Gleichung 
C = 0 r A d
-1 
mit der elektrischen Feldkonstante 0, relativen Permittivität r, Fläche der Platten des 
Kondensators A und der Dicke des Dielektrikums zwischen den Platten d berechnet werden 
[Ose05]. Da die in Polyimid eingebetteten Goldleiterbahnen jedoch nicht die Form eines 
einfachen Plattenkondensators aufweisen, wurde die Ermittlung der resultierenden 
parasitären Kapazität mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode-Simulation (FEM-Simulation) 
durchgeführt und mit Kapazitätsmessungen an hergestellten Teststrukturen verglichen. Das 
hierfür verwendete geometrische 2D-Modell ist in Abbildung 51 dargestellt. 
 
Abbildung 51: 2D-FEM-Modell für die Simulation der parasitären Kapazität zwischen Gold-Leiterbahnen in 
Polyimid [Pranti16a] 
Für Polyimid wurde nach Auskunft des Herstellers UBM eine relative Permittivität von r = 3,3 
für die Simulationen verwendet. Die resultierende Kapazität C wurde bei der Simulation aus 
dem Ergebnis der gespeicherten Energie Wel des elektrostatischen Feldes und der definierten 
Spannung U zwischen den Leiterbahnen mit der Gleichung [Ose05]: 
𝐶 =
2 ∙ 𝑊𝑒𝑙
𝑈2
 
errechnet. Die Kapazität zwischen den Leiterbahnen auf dem 60 mm langen flexiblen Kabel 
wurde mit Hilfe der Impedanzspektroskopie ermittelt. Die Abbildung 52 zeigt den Vergleich der 
simulierten und gemessenen Kapazitäten für unterschiedliche Abstände der 5 µm breiten und 
500 nm dicken Gold-Leiterbahnen. 
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Abbildung 52: Vergleich der gemessenen und simulierten Kapazitäten zwischen den Leiterbahnen [Pranti16a] 
Der Vergleich der simulierten und gemessenen Kapazitäten für unterschiedliche Abstände der 
Goldleiterbahnen zeigt ein ähnliches Verhalten, jedoch sind insgesamt die simulierten Werte 
etwas höher als die gemessenen Werte. Ein möglicher Grund hierfür kann ein systematischer 
Messfehler bei dem verwendeten Messverfahren sein. 
Neben der parasitären Kapazität C haben auch die Elektrodenimpedanz R und die gemessene 
Kreisfrequenz  einen Einfluss auf das Signalübersprechen. Den Zusammenhang des relativen 
Signalübersprechens beschreibt die Gleichung 
𝑒𝑟
𝑒𝑠
=
𝜔 ∙ 𝑅 ∙ 𝐶
1 + 𝜔 ∙ 𝑅 ∙ 𝐶
≅ 𝜔 ∙ 𝑅 ∙ 𝐶 
mit dem durchgeführten Eingangssignal er und dem Impulssignal es [Wise75]. Hier wird 
deutlich, dass nicht nur die parasitäre Kapazität möglichst klein, sondern auch die 
Elektrodenimpedanz möglichst gering sein muss, was mit Hilfe der PEDOT Beschichtung 
möglich wird. 
Bei den Messungen der Kapazitäten zwischen den Leiterbahnen bei den hergestellten 
Systemen ist jedoch festgestellt worden, dass der größte Anteil der Gesamtkapazität nicht 
durch das 60 mm lange Kabel, sondern durch den Steckerteil mit den Lötpads hervorgerufen 
wird. Als Substratmaterial wurden bereits vorhandene SOI-Wafer verwendet, die eine hohe 
Dotierstoffkonzentration aufweisen und damit gut elektrisch leitfähig sind (0,01 – 0,02 cm). 
Da sich die Metallisierung für die Lötpads direkt auf dem dünnen 500 nm thermischen Oxid 
befindet, bilden sich dort parasitäre Kapazitäten von etwa 40 pF zum Substrat, sodass sich 
diese in Reihe zu einer Gesamtkapazität von etwa 20 pF ausbilden. Für den Vergleich der 
gemessenen Werte mit den simulierten Werten wurde daher die Gesamtkapazität (Steckerteil 
und flexibles Kabel) mit der Kapazität durch die Lötpads subtrahiert. Damit ist die parasitäre 
Kapazität im Steckerteil um ein 10faches höher als im flexiblen Kabel und damit maßgeblich für 
das Signalübersprechen verantwortlich. Für die Annahme, dass die Elektrodenimpedanz bei 
1 M, die Frequenz bei 1 kHz und die gesamte parasitäre Kapazität bei 22 pF liegt, errechnet 
sich ein Signalübersprechen von etwa 14 %, welches für die Auswertung der abgeleiteten 
neuronalen Signale ein Problem darstellen könnte. Um die relativ hohe parasitäre Kapazität im 
Steckerteil des Systems zu reduzieren, muss ein SOI-Wafer mit einer hohen Reinheit 
verwendet werden, um den seriellen Widerstand zwischen den Kapazitäten am Lötpad und 
damit die Gesamtimpedanz zu erhöhen. Damit wäre eine deutliche Reduktion des 
Signalübersprechens möglich. 
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5.6. CHARAKTERISIERUNG DER MECHANISCHEN EIGENSCHAFTEN 
5.6.1. UNTERSUCHUNG DER KNICKFESTIGKEIT DER SILIZIUMNADEL 
Für das erfolgreiche Einführen einer nadelförmigen Struktur in das Hirngewebe muss die 
mechanische Festigkeit hierfür ausreichend sein. Voruntersuchungen haben gezeigt, dass 
Silizium mit einer Dicke von 20 µm für Siliziumnadeln von 2,6 mm Länge und 140 µm Breite 
ausreichend ist, um den Kortex von Ratten ohne eine Durchbiegung der Nadeln zu penetrieren 
[Hertzberg12]. Als Schwelle für das Einführen der Nadeln in den Kortex wird eine experimentell 
ermittelte Kraft von max. 1 mN benötigt [Wester09]. Das bedeutet, dass die Knickfestigkeit der 
hergestellten Nadelelektroden über diesem Wert liegen muss. Die Knickkraft Fknick lässt sich mit 
Hilfe der Eulerschen Knickfälle für den hier vorliegenden Fall eines einseitig eingespannten und 
gelenkig gelagerten Stabes mit der Gleichung 
𝐹𝑘𝑛𝑖𝑐𝑘 =
2 ∙ 𝜋2 ∙ 𝐸 ∙ 𝐼
𝐿2
 
𝐼 =
1
12
∙ 𝑏 ∙ ℎ3 
mit E = Elastizitätsmodul, I = Flächenträgheitsmoment des Querschnitts, L = Stablänge, b = 
Säulenbreite und h = Säulendicke ermitteln [Wester09]. Die Gleichung zeigt, dass die 
Knickfestigkeit mit dem Quadrat der Stablänge abnimmt. Daher wurden für die Untersuchung 
der Knickfestigkeit der hergestellten Nadelelektroden Schaftlängen von 5 mm verwendet. Die 
Siliziumnadel wurde hierfür auf der Silizium-Halterung mit 2-Komponenten-Kleber fixiert, siehe 
Abbildung 53. 
 
 
Abbildung 53: Testelektrode (5 mm lang, max. 130 µm breit und 30 µm dick) für die Untersuchung der 
Knickfestigkeit fixiert auf der Silizium-Halterung 
Die Knickkraft wurde mit Hilfe einer Kraft-Weg-Messung ermittelt. Die Silizium-Halterung 
wurde an dem Kraftsensor befestigt und mit einer konstanten Geschwindigkeit von 50 µm/s 
senkrecht auf ein starres Substrat verfahren. Die dabei auftretenden Kräfte wurden 
aufgezeichnet und jeweils die maximale Kraft ermittelt. Aus insgesamt 11 Messungen wurde 
eine Knickkraft von 10,8 ± 0,3 mN ermittelt. Dieser Wert übersteigt deutlich die benötigte Kraft 
von 1 mN für das erfolgreiche Einführen in das Hirngewebe. Im Vergleich dazu wurde eine 
Knickkraft von etwa 0,1 mN für den Fall, dass kein Silizium zur Versteifung verwendet wird, 
errechnet. Hierfür wurde ein E-Modul für Polyimid von 8830 MPa [UBE05] angenommen. In 
diesem Fall würde die Polyimidnadel den Kortex nicht penetrieren können. Alle 
durchgeführten in-vivo Experimente haben weiterhin gezeigt, dass das Einführen der 
hergestellten Nadelelektroden unterschiedlicher Längen (2 mm bis 5,2 mm Länge) in den 
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Kortex der Ratte erfolgreich war. Zu beachten ist hier jedoch, dass die stabile, äußerste 
Hirnhaut, die Dura mater, immer vorher geöffnet wurde. Ein Durchführen der Siliziumnadel 
durch diese Hirnhaut wurde in einem in-vivo Experiment versucht und war nicht erfolgreich. 
Für diese Implantationsmethode muss die Spitze der Siliziumnadel zusätzlich abgedünnt 
werden, um die benötigte Kraft zu minimieren. Dieses erfordert Prozessmodifikationen in der 
Strukturierung des Siliziumsubstrats, welche eine zusätzliche Komplexität in der Herstellung 
darstellen. 
 
5.6.2. UNTERSUCHUNG ZUR DEHNBARKEIT DES FLEXIBLEN KABELS 
Das verwendete Polymer Polyimid U-Varnish S hat laut Herstellerangaben eine 
Dehnungsgrenze von 30 % [UBE05]. In der Handhabung und Anwendung der hergestellten 
Systeme ist mit solchen Dehnungen nicht zu rechnen, dennoch ist die Grenze der Dehnbarkeit 
der eingebetteten Goldleiterbahnen interessant. Hierfür wurden Teststrukturen hergestellt, 
welche gerade Leiterbahnen und zwei unterschiedliche sinusförmige Leiterbahnen zwischen 
zwei Polyimidschichten enthalten. Alle Leiterbahnen sind 500 nm dick und 5 µm breit. Das Ziel 
der sinusförmigen Leiterbahnen ist die Erhöhung der Dehnbarkeit, welches in der Literatur 
durch serpentinenförmige Strukturen bekannt ist [Rogers10]. Bei serpentinenförmigen 
Leiterbahnen ist jedoch der Platzbedarf zu hoch, sodass hier nur sinusförmige Strukturen 
realisiert wurden, siehe Tabelle 3. 
Tabelle 3: Parameter für die sinusförmigen Leiterbahnen 
Sinus-Kabel Typ Wellenlänge Amplitude 
A 100 µm 12,5 µm 
B 200 µm 12,5 µm 
 
Für die Untersuchung der Dehnbarkeit der dünnen Goldleiterbahnen wurden insgesamt 14 
Testsysteme mit je 17 Leiterbahnen verwendet. Der Nullpunkt wurde verifiziert durch die 
Messung eines erhöhten Widerstandes der Leiterbahnen bei einer Dehnung von 1 %. Die 
Ergebnisse der Untersuchung zeigt die Abbildung 54. 
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Abbildung 54: Anteil der defekten Leiterbahnen in Abhängigkeit der Dehnung 
Die Dehnbarkeitsgrenze von Polyimid von 30 % konnte durch die Messungen bestätigt werden. 
Die geraden Leiterbahnen zeigten eine Dehnbarkeitsgrenze von bis zu 20 %. Adrega et al. 
konnten für dünne Gold-Leiterbahnen auf Polydimethylsiloxan (kurz PDMS) eine ähnliche 
Dehnbarkeitsgrenze von bis zu 30 % nachweisen [Adrega10]. Die Ergebnisse zeigen jedoch 
keinen signifikanten Vorteil bei der Verwendung von sinusförmigen Leiterbahnen. Der Grund 
hierfür ist vermutlich die zu geringe Krümmung der Leiterbahnen um eine erhöhte 
Dehnbarkeit zu erzielen, wie es bei serpentinenförmigen Leiterbahnen der Fall wäre. Jedoch 
steigt mit höherer Krümmung der Leiterbahnen auch der Platzbedarf auf dem flexiblen 
Flachbandkabel. Damit sind für diese Anwendung keine sinus- oder serpentinenförmigen 
Leiterbahnstrukturen vorteilhaft. 
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6. MIKROELEKTRODEN DER 3. GENERATION MIT 
STIMULATIONSELEKTRODEN 
6.1. HERSTELLUNGSPROZESS 
Die in-vitro und in-vivo Charakterisierung der Mikroelektroden der 2. Generation hat drei 
Probleme in der Technologie als auch in der Anwendung aufgezeigt, welche in der 3. 
Generation gelöst wurden, nämlich folgende: 
1. Haftungsprobleme zwischen zwei Polyimid-Schichten 
2. Kritische Ätzung der dünnen Titan-Haftschicht 
3. Unzureichende Elektrodenflächen für die Mikrostimulation 
Im Folgenden werden die Entwicklungsschritte beschrieben, die für die Lösung der genannten 
Probleme notwendig waren. 
 
6.1.1. HAFTUNGSPROBLEME ZWISCHEN ZWEI POLYIMID-SCHICHTEN 
Für die langzeitstabile Funktionalität der Neuroimplantate ist die elektrische Isolation zur 
elektrisch leitfähigen Hirnflüssigkeit entscheidend. Da die elektrischen Zuleitungen zu den 
Mikroelektroden zwischen zwei Polymerschichten eingebettet sind, ist die Haftung dieser 
beiden Schichten zu einander kritisch. Um diese Haftung zu untersuchen, wurden qualitative 
Kratztests durchgeführt, um einen Fertigungsprozess zu finden, der eine möglichst hohe 
Haftung gewährleistet. Hierfür wurden unterschiedliche Vorbehandlungen untersucht wie die 
Verwendung eines Haftvermittlers oder eines Plasmaprozesses. Als eine geeignete und 
reproduzierbare Vorbehandlung vor der zweiten Polyimid-Beschichtung erwies sich die 
Verwendung eines kurzen (30 s) O2-Plasmas in einer RIE-Anlage, bei der die Ionen zusätzlich 
zum Substrat beschleunigt werden und damit nicht nur chemisch, sondern auch physikalisch 
wirken. Dies führt zu einem Abtrag der Polyimidoberfläche von etwa 300 nm und zu einer 
rauen Oberfläche, welche die Haftung deutlich erhöht. Ein Beispiel für das Ergebnis nach dem 
Kratztest zeigt die Abbildung 55. 
 
Abbildung 55: Ergebnisse nach dem Kratztest zur Untersuchung der Haftung zwischen zwei PI-Schichten: a) ohne 
Vorbehandlung sind deutliche Delaminationen der Schichten zu erkennen, b) mit 30 s O2 RIE-Plasma sind keine 
Delaminationen festzustellen 
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Die Abbildung 55 zeigt eindeutig, dass ohne Vorbehandlung die obere, strukturierte Polyimid-
Schicht von der unteren Schicht bei mechanischer Beschädigung vollständig delaminiert. Im 
Vergleich dazu lässt sich keine Delamination erkennen, wenn eine Vorbehandlung im O2 RIE-
Plasma durchgeführt wurde. Zusätzlich wurde der Einfluss der Sterilisation im Autoklaven bei 
121°C auf die Schichthaftung untersucht. Auch bei diesen Proben konnte keine Delamination 
festgestellt werden. Damit sollte die Langzeitstabilität der elektrischen Isolation der 
Leiterbahnen gewährleistet werden. 
 
6.1.2. KRITISCHE ÄTZUNG DER DÜNNEN TITAN-HAFTSCHICHT 
Im Herstellungsablauf der Mikroelektroden der 2. Generation wird für die Haftung von Gold 
auf Siliziumoxid für die Lötpads eine Haftschicht benötigt. Als biokompatibles Material wurde 
hierfür Titan verwendet, welches als dünne Schicht (50 nm) direkt vor der Goldabscheidung 
aufgebracht wird. Diese Schicht muss anschließend auch strukturiert werden, um keine 
Kurzschlüsse zwischen den Pads und den Leiterbahnen zu realisieren. Die hierfür verwendete 
Ätzlösung (Oxide Etch 7:1) führt jedoch zu einer Unterätzung der Maskierung von bis zu 1 µm. 
Da jedoch die Leiterbahnen auf dem Schaft nach der Goldstrukturierung eine Breite von nur 
etwa 2 µm aufweisen, ist die Unterätzung von Titan hier sehr kritisch, sodass es zu Ablösungen 
der Leiterbahnen führen kann. Damit werden sekundengenaue Ätzungen benötigt, die in der 
Praxis bei der Verwendung von Ätzlösungen kaum beherrschbar sind, da die Ätzraten auch 
schwanken können. Um diesen kritischen Prozess zu umgehen, wurde untersucht, ob der 
Prozessablauf der 1. Generation auch auf Polyimid übertragen werden kann. Untersuchungen 
zur Haftung von Gold auf Polyimid zeigten keine Unterschiede zur Verwendung von Titan als 
Haftschicht. Damit wird eine zusätzliche Maskenebene benötigt, um die Metallisierung der 
Lötpads vor der ersten Polyimid-Beschichtung zu realisieren. Der detaillierte Prozessablauf 
hierfür befindet sich im Anhang C. 
 
6.1.3. UNZUREICHENDE ELEKTRODENFLÄCHEN FÜR DIE MIKROSTIMULATION 
Die in-vitro und in-vivo Untersuchungen haben gezeigt, dass die für die Mikrostimulation 
benötigten injizierten Ladungen für die 160 µm2 Mikroelektroden zu groß sind, sodass vorzeitig 
Elektrolyse einsetzt und damit die Mikroelektroden zerstört werden. Da die 
Elektrodenkapazität mit weiterer Optimierung der PEDOT Beschichtung nicht signifikant 
erhöht werden konnte, wurden neue Elektrodendesigns entworfen, welche sowohl weiterhin 
160 µm2 Mikroelektroden für die hochauflösende lokale Ableitung beinhalten als auch 
Mikroelektroden für die Stimulation mit Elektrodenflächen bis zu 4000 µm2. Dabei wurde die 
maximale Breite der Siliziumnadel von 130 µm beibehalten, um weiterhin möglichst wenig 
Gewebe zu verletzen. Abbildung 56 zeigt beispielhaft die Anordnung der Mikroelektroden für 
den R-V1 Typ auf dem Siliziumschaft. 
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Abbildung 56: Neues Design der Mikroelektroden mit und ohne Stimulationselektroden (2000 µm
2
 bis 3000 µm
2
) 
Da sich das neue Design der Mikroelektroden nicht grundsätzlich geändert hat, musste der 
Herstellungsprozess nur minimal angepasst werden. 
 
6.2. ERGEBNISSE DER HERSTELLUNG 
Die neuen Systeme mit dem modifizierten Elektrodendesign konnten erfolgreich hergestellt 
werden. Die Ausbeute der Systeme lag hier wiederrum wie schon bei der 2. Generation bei 
etwa 70 %. Abbildung 57 zeigt beispielhaft die hergestellten Strukturen auf dem Siliziumschaft 
vor und nach der anschließenden PEDOT:PSS Beschichtung. 
 
Abbildung 57: Mikroskopische Draufsicht der Mikroelektroden auf der Siliziumnadel: a) Stimulationselektrode 
(3000 µm
2
) vor der PEDOT Beschichtung, b) Übergang vom flexiblen Kabel zur Siliziumnadel mit Ableitelektrode 
(160 µm
2
), c) PEDOT:PSS beschichtete Stimulations- und Ableitelektroden auf dem Siliziumschaft 
Neben der Vergrößerung der Elektrodenflächen für die Mikrostimulation wurden in dieser 
Generation auch Systeme mit kürzeren Kabellängen von bis zu 25 mm hergestellt, um die 
vorhandene Waferfläche möglichst gut auszunutzen. Damit konnten insgesamt 26 Systeme auf 
einem 100 mm Wafer platziert werden. Abbildung 58 zeigt ein fertiges System einer 5 mm 
langen Siliziumnadel mit einem 25 mm langen flexiblen Kabel nach der Verkapselung des SMD 
Omnetics Steckers. 
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Abbildung 58: Fertig aufgebautes System der 3. Generation mit einer 1 Euro-Cent Münze zum Größenvergleich 
 
6.3. CHARAKTERISIERUNG IN-VITRO 
Die in dieser Generation hergestellten Systeme beinhalten unterschiedliche geometrische 
Flächen der Mikroelektroden von 160 µm2 (Messelektroden) bis zu 4000 µm2 
(Stimulationselektroden). Um den Einfluss der Elektrodenfläche auf die resultierende 
Impedanz zu untersuchen, wurden die mit PEDOT:PSS beschichteten Mikroelektroden in 
Ringerlösung mit Hilfe der Impedanzspektroskopie vermessen. Den Betrag der Impedanz bei 
der Frequenz von 1 kHz in Abhängigkeit der Elektrodenfläche zeigt die Abbildung 59. 
 
Abbildung 59: Impedanz in Abhängigkeit der Mikroelektrodenfläche in Ringerlösung [Schander17] 
Das Ergebnis zeigt deutlich, dass die resultierende Impedanz nicht linear von der 
Elektrodenfläche abhängt. Die minimal erreichbare Impedanz liegt bei etwa 5 k, die dem 
seriellen Widerstand der Zuleitung und der verwendeten Elektrolytlösung entspricht. Die 
Impedanz der großflächigen Platin-Gegenelektrode kann hier vernachlässigt werden. Die 
resultierende Impedanz |Z| in k kann für die Systeme mit Hilfe der Potenzgleichung 
|𝑍|(𝐴) = 9710 ∙ 𝐴−0,84 
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mit der Elektrodenfläche A in µm2 ermittelt werden. Neben der Impedanz wurde auch die 
maximal injizierbare Ladung in Ringerlösung untersucht, bei der noch keine Elektrolyse 
ausgelöst wird. Hierfür wurden bipolare Strompulse unterschiedlicher Amplitude mit einer 
Pulslänge von 100 µs und einer Frequenz von 1 kHz verwendet. Der Eintritt der Elektrolyse 
wurde mit Hilfe einer Mikrokamera an den Mikroelektroden optisch beobachtet. Das Ergebnis 
dieser Untersuchung zeigt die Abbildung 60. 
 
Abbildung 60: Maximal injizierbare Ladung in Abhängigkeit der Mikroelektrodenflächen in Ringerlösung 
[Schander17] 
Die maximal injizierbare Ladung zeigt eine lineare Abhängigkeit von der 
Mikroelektrodenfläche. Über die Steigung der linearen Regression lässt sich die 
flächenbezogene Ladungsinjektionskapazität der hergestellten Mikroelektroden ermitteln. 
Diese liegt bei der hier verwendeten PEDOT:PSS Beschichtung bei 2 mC/cm2. Dieser Wert 
entspricht dem in der Literatur beschriebenen in-vitro Wert für PEDOT Mikroelektroden von 
2,92 mC/cm2 [Venkatraman11]. 
 
6.4. UNTERSUCHUNG DER POLYIMID LANGZEITSTABILITÄT 
6.4.1. POLYIMID-KABEL KNICKTEST 
Um die Haftung zwischen zwei Polyimidschichten zu verifizieren, wurde nach der Herstellung 
ein Knicktest des flexiblen Kabels durchgeführt. Hierfür wurde das insgesamt 10 µm dicke, 
flexible Kabel mit Hilfe einer Pinzette mit Kunststoffspitzen um 180° vollständig geknickt und 
anschließend wieder langgezogen, um die Knickstelle mechanisch zu belasten. Das Ergebnis 
wurde anschließend mit einem Mikroskop optisch inspiziert. Für diesen Versuch wurden 
Systeme der 2. und 3. Generation verwendet mit je 10 Knicktests. Die Ergebnisse zeigten wie 
erwartet, dass die Verwendung eines kurzen O2
 RIE-Plasmas als Vorbehandlung die Haftung 
deutlich verbessert hat. Bei den Systemen der 3. Generation wurde keine Delamination der 
beiden Polyimidschichten an der Knickstelle beobachtet, wo hingegen 9 von 10 Systemen der 
2. Generation eine Delamination aufwiesen. Ein Beispiel hierfür zeigt die Abbildung 61. 
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Abbildung 61: Delamination von zwei Polyimidschichten der 2. Generation an der Knickstelle 
 
6.4.2. EVALUIERUNG DER ISOLATIONSSTABILITÄT IN RINGERLÖSUNG 
Durch die wässrige, elektrisch leitfähige Umgebung um die Neuroimplantate im und auf dem 
Kortex besteht die Gefahr, dass die Kanaltrennung über die Zeit durch die 
Flüssigkeitsaufnahme der polymeren Isolationschichten degradiert [Tolstosheeva15b]. Um 
diesen Zusammenhang zu untersuchen, wurde eine Langzeitmessung mit zwei hergestellten 
Systemen der 3. Generation in Ringerlösung bei der konstanten Körpertemperatur von 37°C 
durchgeführt. Hierzu wurden die Siliziumnadeln mit den Mikroelektroden und ca. 40 mm des 
flexiblen Flachbandkabels in einen verschlossenen Glasbehälter mit der Salzlösung 
eingetaucht. Die Stabilität der elektrischen Isolation wurde mit Hilfe der 
Impedanzspektroskopie zwischen den benachbarten Leiterbahnpaaren auf dem flexiblen Kabel 
untersucht. Abbildung 62 zeigt die elektrische Ersatzschaltung für diese Messungen. 
 
Abbildung 62: Elektrische Ersatzschaltung für die Untersuchung der Polyimid-Langzeitstabilität in Ringerlösung 
Die Impedanz ZElektrode der Mikroelektroden in einem Elektrolyten kann durch die einfache 
Ersatzschaltung mit der Gleichung 
𝑍𝐸𝑙𝑒𝑘𝑡𝑟𝑜𝑑𝑒 = 𝑅𝑆 +
𝑅𝑃
1 + 𝑗𝜔𝐶𝐸𝑙𝑅𝑃
= 𝑅𝑆 +
𝑅𝑃 − 𝑗𝜔𝐶𝐸𝑙𝑅𝑃
2
1 + 𝜔2𝐶𝐸𝑙
2 𝑅𝑃
2
= 𝑅𝑆 +
𝑅𝑃
1 + 𝜔2𝐶𝐸𝑙
2 𝑅𝑃
2 − 𝑗
𝜔𝐶𝐸𝑙𝑅𝑃
2
1 + 𝜔2𝐶𝐸𝑙
2 𝑅𝑃
2 
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mit dem Streuwiderstand RS, dem Parallelwiderstand RP und der Doppelschichtkapazität CEl 
beschrieben werden [Rao01]. Daraus ergibt sich die gemessene Gesamtimpedanz ZGesamt 
zwischen zwei benachbarten Leiterbahnpaaren aus 
𝑍𝐺𝑒𝑠𝑎𝑚𝑡 = 𝑅𝐿1 + 𝑅𝐿2 +
1
𝑗𝜔𝐶𝑃
∥ (𝑍𝐸𝑙𝑒𝑘𝑡𝑟𝑜𝑑𝑒 1 + 𝑅𝐸𝑙𝑒𝑘𝑡𝑟𝑜𝑙𝑦𝑡 + 𝑍𝐸𝑙𝑒𝑘𝑡𝑟𝑜𝑑𝑒 2) 
mit den Zuleitungswiderständen RL1 und RL2, dem Elektrolytwiderstand RElektrolyt und der 
parasitären Kapazität CP zwischen den Leiterbahnen. Da die parasitäre Kapazität CP parallel zu 
der Serienschaltung aus den Elektrodenimpedanzen und dem Elektrolytwiderstand liegt, 
wurden die Mikroelektroden für diese Untersuchung nicht mit PEDOT beschichtet, um eine 
hohe Impedanz und damit eine höhere Sensitivität der Messung der parasitären 
Kapazitätsänderung über der Zeit zu erzielen. Durch die konstante Temperatur und den 
verschlossenen Glasbehälter ist mit einer Änderung der Widerständen und der 
Doppelschichtkapazität der Elektroden nicht zu rechnen, sodass nur die Änderung der 
parasitären Kapazität einen Einfluss auf die Gesamtimpedanz aufweist. Den zeitlichen Verlauf 
der Gesamtimpedanz der beiden Systeme zeigt Abbildung 63. 
 
Abbildung 63: Ergebnisse der Impedanzmessungen bei 1 kHz in Abhängigkeit der Zeitdauer 
Die Ergebnisse der Impedanzmessungen nach 5 Monaten zeigen keinen eindeutigen Trend der 
Kapazitätserhöhung durch die Diffusion des Elektrolyten in die Polymerschichten oder der 
Delamination dieser Schichten. Bei dem System #1 ist eine Reduktion der Gesamtimpedanz um 
etwa 1 % und bei dem System #2 um etwa 4 % zu verzeichnen. Dieses Ergebnis führt zu der 
Schlussfolgerung, dass die hier verwendeten Polyimidschichten zusammen mit der optimierten 
Schichthaftung als elektrische Isolation für langzeitstabile Implantate geeignet sind. 
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6.5. CHARAKTERISIERUNG IN-VIVO 
6.5.1. AKUTES STIMULATIONSEXPERIMENT 
Vor einer chronischen Implantation der neuronalen Sonde wurde zunächst ein akutes 
Stimulationsexperiment im Kortex einer Ratte durchgeführt und anschließend für eine 
optische Inspektion der Mikroelektroden wieder explaniert. Mit der Mikrostimulation im 
Motor Kortex der Ratte sollte eine Bewegung der Schnurrhaare ausgelöst werden. Hierfür 
wurde das Stimulationsprotokoll von Brunton et al. [Brunton15] verwendet, welches bipolare 
Strompulse mit 100 µs Pulslänge pro Phase und einer Pulsfrequenz von 50 Hz über eine 
Zeitdauer von 1 s beinhaltet. Für die Stimulation wurden Mikroelektroden mit der 
geometrischen Fläche von 3000 µm2 verwendet. Die Stromamplitude wurde sukzessiv von 20 
µA bis maximal 300 µA (entspricht einer Ladungsinjektion von etwa 1 mC/cm2) erhöht, um die 
Bewegung der Schnurrhaare zu stimulieren. Jedoch wurde festgestellt, dass keine Bewegung 
der Schnurrhaare ausgelöst werden konnte. Die Ursache hierfür ist höchstwahrscheinlich die 
für das Experiment verwendete Anästhesie mit Ketamin. Untersuchungen von Tandon et al. 
haben gezeigt, dass eine starke Anästhesie die Stimulation der Bewegung von Schnurrhaaren 
im Motor Kortex unmöglich macht [Tandon08]. Auch Brunton et al. berichten, dass sie nur eine 
begrenzte Zeit bei den akuten Stimulationsexperimenten hatten, um die Bewegung von 
Schnurrhaaren auszulösen, bevor die Anästhesie des Tieres zu stark wurde [Brunton15]. 
Parallel zu der Mikrostimulation wurden die anderen Mikroelektroden für die Ableitung und 
Aufzeichnung neuronaler Aktivität verwendet. Die Auswertung dieser Daten hat gezeigt, dass 
bereits bei einer Stromamplitude von 20 µA eine physiologische Reaktion des neuronalen 
Netzwerks auf die Mikrostimulation zu erkennen ist. Abbildung 64 zeigt beispielhaft die 
Auswertung einer der Mikroelektroden, die Aktionspotentiale während des Experiments 
abgeleitet hat. 
 
Abbildung 64: Auswertung der neuronalen Aktivität vor und nach der Mikrostimulation (Zeitpunkt 0) 
[Schander17] 
Nach der Mikrostimulation mit bereits nur einem bipolaren Strompuls mit 20 µA Amplitude ist 
eine reproduzierbare Unterdrückung der neuronalen Aktivität (Feuerrate der 
Aktionspotentiale) für etwa 120 ms deutlich zu erkennen. Diesen Effekt der intrakortikalen 
Mikrostimulation auf die neuronale Antwort beschreiben auch Butovas et al. [Butovas06]. Die 
neuronale Sonde wurde anschließend explantiert und optisch inspiziert. Abbildung 65 zeigt die 
PEDOT beschichtete Mikroelektrode, welche für die Mikrostimulation verwendet wurde. 
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Abbildung 65: Explantierte PEDOT beschichtete Mikroelektrode (3000 µm
2
) nach dem akuten 
Stimulationsexperiment mit einer Ladungsinjektion von bis zu 1 mC/cm
2 
Die explantierte neuronale Sonde zeigte keine Beschädigung der für die Mikrostimulation 
verwendeten Elektroden. Dieses belegen auch die Ergebnisse der in-vivo 
Impedanzspektroskopie, siehe Abbildung 66. 
 
Abbildung 66: In-vivo Impedanzspektroskopie der Mikroelektrode vor und nach dem Stimulationsexperiment 
Das Ergebnis der Impedanzspektroskopie vor und nach der Mikrostimulation zeigt, dass keine 
signifikanten Änderungen sowohl an der Elektrode als auch am Gewebe zu erkennen sind. 
Ähnliche Ergebnisse wurden auch mit anderen für die Stimulation verwendeten 
Mikroelektroden beobachtet. Damit sind die entworfenen Mikroelektroden für eine sichere in-
vivo Stimulation geeignet. 
 
6.5.2. CHRONISCHES STIMULATIONSEXPERIMENT 
Für den Nachweis der chronischen Funktionalität der hergestellten Mikroelektroden für die 
elektrische Stimulation wurde eine Sonde mit Stimulationselektroden in den motorischen 
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Kortex einer Ratte implantiert, um die Bewegung von Schnurrhaaren mit Hilfe der 
Mikrostimulation auszulösen. Hierfür wurde wiederrum das Stimulationsprotokoll von Brunton 
et al. [Brunton15] verwendet, welches bipolare Strompulse mit 100 µs Pulslänge pro Phase 
und einer Pulsfrequenz von 50 Hz für eine Zeitdauer von 1 s beinhaltet. Für die Anästhesie 
wurde nun anstatt von Ketamin Isofluran verwendet. Die geometrische Fläche der 
Mikroelektrode für dieses Experiment beträgt 3000 µm2. Als Gegenelektrode wurde eine mit 
PEDOT beschichtete Kanüle verwendet. Die Bewegung der Schnurrhaare wurde während der 
Stimulation optisch beobachtet. Das Stimulationsexperiment wurde 28 Tage nach der 
Implantation der Sonde durchgeführt, um einen durch die Implantation veränderten Zustand 
des Nervengewebes an den Mikroelektroden zu gewährleisten. Mit einer Stromamplitude von 
40 µA konnte bereits eine Bewegung der Schnurrhaare erfolgreich ausgelöst werden. 
Zusätzlich wurde der Zustand der für die Stimulation verwendeten Mikroelektrode mit Hilfe 
der Impedanzspektroskopie untersucht. Die Ergebnisse zeigt die Abbildung 67. 
 
Abbildung 67: In-vivo Impedanzspektroskopie der verwendeten Stimulationselektrode nach der Implantation 
(Tag 0) und 28 Tage nach der Implantation vor und nach dem Stimulationsexperiment 
Die Ergebnisse zeigen einen deutlichen Anstieg der Impedanz |Z| von ursprünglich 76 k bei 
der Frequenz von 1 kHz (Tag 0) auf 690 k am Tag 28 nach der Implantation, welches einem 
Impedanzanstieg um den Faktor 9,1 entspricht. Interessant ist auch der deutlich 
unterschiedliche Phasenverlauf, hervorgerufen durch die Änderung der Zusammensetzung des 
Mediums an der Elektrodengrenzfläche. Die Elektrodenimpedanz direkt nach dem 
Stimulationsexperiment (Tag 28 nach Stim.) ist dagegen wieder deutlich reduziert worden auf 
etwa 59 k (entspricht einem Faktor von 11,7). Diesen Effekt der Impedanzreduktion direkt 
nach der Stimulation zeigen auch Untersuchungen von Weiland et al. [Weiland00]. Der 
Phasenverlauf ähnelt nach der Stimulation wieder dem ursprünglichen Verlauf, sodass eine 
Beschädigung der Mikroelektrode durch die Stimulation ausgeschlossen werden kann. Weitere 
Experimente müssen noch durchgeführt werden, um vor allem den zeitlichen Verlauf der 
Impedanz und die benötigte Schwelle für die Stimulation neuronaler Aktivität zu untersuchen. 
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7. ELEKTRODENBESCHICHTUNG MIT PEDOT:PSS 
7.1. BESCHICHTUNGSPROZESS 
Das Polymer Poly(3,4-Ethylendioxythiophen) (kurz PEDOT) gehört zu der Stoffgruppe der 
intrinsisch, elektrisch leitfähigen Polymeren. Die elektrische Leitfähigkeit beruht auf der 
Entstehung von Defektelektronen in einem vollständig konjugierten -System an 
Doppelbindungen, die im oxidierten Zustand durch eine entsprechende Dotierung mit einem 
Anion kompensiert werden. Als am häufigsten verwendetes Gegenion für diesen 
Ladungsausgleich wird das Polymer Poly(Natrium 4-styrolsulfonat) (kurz PSS) verwendet. Die 
Synthese von Poly(3,4-Ethylendioxythiophen)-Polystyrolsulfonat (kurz PEDOT: PSS) kann 
sowohl chemisch mit Hilfe von katalytischen Substanzen als auch elektrochemisch durch einen 
Stromfluss erfolgen. [Elschner10] 
Für die Beschichtung von Mikroelektroden mit diesem elektrisch leitfähigen Polymer besteht 
die Möglichkeit einer ganzflächigen Beschichtung von PEDOT: PSS aus einer Dispersion und 
einer anschließenden Strukturierung der erzeugten Polymerschicht [Khodagholy16] oder einer 
elektrochemischen Polymerisation direkt an den Mikroelektroden aus einer EDOT-
Monomerlösung [Starbird12], sodass keine zusätzliche Strukturierung der polymerisierten 
Schicht benötigt wird. Durch die Möglichkeit der elektrochemischen Beschichtung der 
Mikroelektroden mit PEDOT: PSS erst nach der Herstellung der neuronalen Sonden ist eine 
Kompatibilität dieser Schicht mit dem mikrotechnologischen Herstellungsprozess nicht 
erforderlich und vereinfacht dadurch die Prozessentwicklung. Aus diesem Grund wird in der 
vorliegenden Arbeit nur die nachträgliche Beschichtung der hergestellten Gold-
Mikroelektroden mit PEDOT: PSS untersucht. 
Als Monomerlösung wird eine Lösung aus 2 g PSS (Molmasse von etwa 70 kg/mol) pro 100 ml 
deionisiertem Wasser mit 10 mmol/l EDOT (Molmasse von 142.18 g/mol), welches mit Hilfe 
von einem Ultraschallbad und Magnetrührer gelöst wird, verwendet [Starbird12]. Die 
Elektropolymerisation von EDOT erfolgt in einem 2-Elektrodenaufbau mit einer 
Konstantstromquelle und einer großflächigen Platin-Gegenelektrode bei Raumtemperatur. Die 
Polymerisation von EDOT findet durch Oxidation an der Anode statt. Für eine homogene 
Beschichtung wird die Monomerlösung während der Elektropolymerisation mit Hilfe eines 
Magnetrührers zusätzlich langsam gerührt (ca. 50 U/min). Die Reinigung der Mikroelektroden 
nach dem Beschichtungsprozess erfolgt durch Spülen mit deionisiertem Wasser. 
 
7.2. EVALUIERUNG DER LANGZEITSTABILITÄT 
Die zusätzliche Elektrodenbeschichtung mit dem biokompatiblen Polymer PEDOT wurde in den 
letzten Jahren vermehrt für neuronale Schnittstellen erfolgreich eingesetzt [Venkatraman11, 
Cogan08, Khodagholy16]. Mit dieser Beschichtung kann die Elektrodenimpedanz im Vergleich 
zu Edelmetallen wie Gold oder Platin deutlich reduziert werden und erlaubt zusätzlich die 
Verwendung dieser Elektroden für die Mikrostimulation aufgrund der erhöhten 
Ladungsinjektionskapazität [Cogan08]. Jedoch fehlen in der Literatur nach wie vor 
Evaluierungen zur Langzeitstabilität dieses Polymers für die Mikrostimulation. Aus diesem 
Grund wurde diese Beschichtung zunächst auf Langzeitstabilität in-vitro untersucht. Hierfür 
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wurde ein flexibles Elektrodenarray auf Basis von Polyimid und dem Elektrodenmaterial Gold 
verwendet, siehe Abbildung 68, dieselben Materialien wie auch für die intrakortikalen 
Mikroelektroden verwendet werden. 
 
Abbildung 68: Draufsicht eines Ausschnitts des flexiblen Elektrodenarrays für die Untersuchung der PEDOT 
Langzeitstabilität [Schander16b] 
Die einzelnen, runden Gold-Elektroden mit dem Durchmesser von 560 µm wurden gleichzeitig 
mit dem Polymer PEDOT beschichtet. Um Defekte in der Beschichtung zu minimieren, wurde 
dieser Beschichtungsprozess zusätzlich im Reinraum durchgeführt. Ausgehend von den 
Untersuchungsergebnissen von Starbird et al. [Starbird12] wurde für ein optimales Ergebnis 
der PEDOT Beschichtung in Bezug auf Elektrodenimpedanz und Elektrodenkapazität eine 
Stromdichte von 5 µA/mm2 und eine Beschichtungsdauer von 160 s verwendet. Insgesamt 
wurden 24 Elektroden gleichzeitig beschichtet, was einem Konstantstrom von 30 µA 
entspricht. Das Ergebnis dieser Beschichtung zeigt die Abbildung 69. 
 
Abbildung 69: Draufsicht einer PEDOT beschichteten Gold Elektrode (links) und REM-Aufnahme der PEDOT 
Oberfläche (rechts) [Schander16b] 
Der wesentliche Grund für die niedrige Elektrodenimpedanz und entsprechend hohe 
Elektrodenkapazität der PEDOT Beschichtung ist die hohe effektive Oberfläche (siehe 
Abbildung 69 rechts), welches zu einer hohen Doppelschichtkapazität an der 
Elektrodengrenzfläche führt. Für die chronische Implantation von Mikroelektroden müssen 
diese vorher sterilisiert werden. Daher wurde vor der Untersuchung der Langzeitstabilität das 
beschichtete Elektrodenarray zusätzlich im Autoklav sterilisiert (121°C, 1 bar, 20,5 min), um 
eine eventuelle Degradation des Polymers durch diesen Sterilisationsprozess auszuschließen. 
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Als Elektrolyt für die Untersuchung wurde phosphatgepufferte Salzlösung (kurz PBS) mit einem 
pH-Wert von 7,4 verwendet, welche mit Hilfe einer Heizplatte und einem Temperaturfühler 
auf die Körpertemperatur von 37°C temperiert wurde. Als Gegenelektrode wurde eine 
großflächige PEDOT beschichtete Gold-Elektrode (ca. 2 cm2) verwendet. Der Testaufbau ist in 
Abbildung 70 dargestellt. 
 
Abbildung 70: Testaufbau für die Untersuchung der PEDOT Langzeitstabilität [Schander16b] 
Um das Verdunsten der Salzlösung zu minimieren, wurde das Glasgefäß mit einem Deckel mit 
einer Silikondichtung verschlossen. Zusätzlich wurde der gesamte Aufbau vor Lichtstrahlung 
geschützt, da insbesondere UV-Strahlung die PEDOT Beschichtung degradieren könnte. Für die 
Untersuchung der Langzeitstabilität insbesondere für die Mikrostimulation wurde ein 
kommerziell erhältlicher, analoger 1-Kanal-Stimulationsgenerator (Stimulus Isolator A365, 
World Precision Instruments WPI, UK) verwendet, der kurze, bipolare Konstantstrompulse 
generieren kann. Für das Stimulationsprofil wurden folgende Parameter festgelegt: bipolare, 
symmetrische Strompulse mit negativem Strom zuerst, 5 mA Amplitude, 100 µs Pulslänge, 
50 µs Pulspause und eine Pulsfrequenz von 1 kHz. Dieses Profil entspricht 86,4 Millionen 
Strompulsen pro Tag bei einer Stromdichte von etwa 2 A/cm2. Die flächenbezogene 
Ladungsinjektion pro Phase beträgt damit etwa 0,2 mC/cm2 und liegt deutlich unterhalb der 
maximalen Ladungsinjektionskapazität von PEDOT von etwa 2 mC/cm2 [Venkatraman11]. Der 
Zustand der PEDOT beschichteten Elektroden wurde zwischendurch mit Hilfe der 
Impedanzspektroskopie untersucht. Insgesamt wurden 3 von 24 Elektroden für den 
Dauerstimulationstest verwendet. Das Ergebnis der Auswertung der Impedanzmessungen zeigt 
die Abbildung 71. 
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Abbildung 71: Auswertung der Impedanzänderung für 24 PEDOT beschichteten Elektroden für f = 10 Hz; die 
blauen Pfeile zeigen den Zeitpunkt, an dem die PBS Lösung getauscht wurde; oben dargestellt ist die 
Stimulationszeitdauer der insgesamt drei Elektroden [Schander16b] 
Um eine konstante Testumgebung zu gewährleisten wurde zusätzlich die PBS Lösung etwa alle 
6 bis 7 Wochen ausgetauscht (blaue Pfeile in Abbildung 71), da das Glasgefäß nicht vollständig 
dicht war, sodass durch das Verdunsten von Wasser die Salzkonzentration über die Zeit 
zunahm und damit die Leitfähigkeit des Elektrolyten stieg, welches durch die Abnahme der 
Impedanz zu erkennen ist. Eine Übersicht der stimulierten Elektroden zeigt die Tabelle 4. 
 
Tabelle 4: Übersicht der verwendeten Elektroden für den Dauerstimulationstest 
Elektrode # Stimulationsdauer Summe Strompulse Impedanz 
1 6 Wochen 3,6 Milliarden keine Auffälligkeit 
2 4 Wochen 2,4 Milliarden starker Anstieg nach 
Stromausfall 
3 7 Wochen 4,2 Milliarden keine Auffälligkeit 
 
Die Elektroden #1 und #3 zeigten nach der Dauerstimulation keine signifikante 
Impedanzänderung im Vergleich zu den anderen 21 Elektroden, die nicht stimuliert wurden. 
Bei der Elektrode #2 wurde nach 4 Wochen Dauerstimulation ein deutlicher Impedanzanstieg 
(von 1,9 k auf 7,2 k bei 10 Hz) beobachtet. Die Ursache hierfür war ein vollständiger 
Stromausfall im Labor, sodass die verwendeten Stimulationsgeräte im Aus- und 
Einschaltzeitpunkt undefinierte Strompulse generierten und dieses zur Beschädigung der 
Elektrode führte. Die Abbildung 72 zeigt das Ergebnis der Impedanzmessungen 328 Tage nach 
Beginn der Langzeitmessung, in der der deutliche Anstieg der Impedanz der beschädigten 
Elektrode zu erkennen ist. 
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Abbildung 72: Impedanzmessungen 328 Tage nach Beginn der Langzeitmessung für PEDOT beschichtete 
Elektroden und einer unbeschichteten Goldelektrode zum Vergleich [Schander16b] 
Mit Hilfe der in der Abbildung 72 dargestellten Ersatzschaltung für die PEDOT Elektroden kann 
die Elektrodenkapazität direkt ermittelt werden. Bei der nach dem Stromausfall beschädigten 
PEDOT Elektrode ist diese von ursprünglich 9 µF auf etwa 2 µF gesunken, sodass die 
Ladungsinjektionskapazität nun deutlich geringer und damit die weitere Verwendung als 
Stimulationselektrode eingeschränkt ist. Dieses Ergebnis zeigt wie wichtig eine stabile 
Funktionalität der verwendeten Stimulationsgeneratoren  für die Langzeitstabilität der 
Elektroden ist. Bei allen anderen nicht-stimulierten Elektroden wurden keine Auffälligkeiten 
festgestellt. Die Schlussfolgerung ist daher, dass die Beschichtung von Goldelektroden mit dem 
hier verwendeten Polymer PEDOT in Salzlösung für die Mikrostimulation und Ableitung 
langzeitstabil ist. 
 
7.3. OPTIMIERUNG DER PEDOT BESCHICHTUNG 
Die Untersuchungen zur Langzeitstabilität konnten nachweisen, dass die 
Elektrodenbeschichtung mit dem biokompatiblen Polymer PEDOT für die Verwendung in 
chronisch implantierbaren, neuronalen Schnittstellen geeignet ist. Um die Elektrodenkapazität 
dieser Beschichtung weiter zu optimieren, wurden verschiedene Beschichtungsparameter 
untersucht und mit Hilfe der Impedanzspektroskopie ausgewertet. Für diese Untersuchungen 
wurden starre Testelektroden mit 500 nm Gold als Elektrodenmaterial und für die elektrische 
Zuleitung und Kontaktierung hergestellt, die mit Hilfe einer Klemme kontaktiert werden. Als 
elektrische Isolationsschicht zum Siliziumsubstrat wurde 500 nm thermisches Oxid und zum 
Elektrolyten 5 µm Polyimid verwendet. Abbildung 73 zeigt zwei Testelektroden, welche mit 
unterschiedlichen Parametern mit PEDOT beschichtet wurden. 
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Abbildung 73: Draufsicht der PEDOT-beschichteten Testelektroden (Durchmesser: 500 µm): a) 160 s 
Beschichtungsdauer, b) 400 s Beschichtungsdauer bei 5 µA/mm
2
; aufgrund der gerichteten Bewegung der 
Monomerlösung ist eine inhomogene Beschichtung zu beobachten (a) 
Für die galvanostatische Elektropolymerisation von PEDOT sind zwei Parameter entscheidend: 
Stromdichte und Polymerisationszeit. Zunächst wurde der Einfluss der Stromdichte auf das 
Beschichtungsergebnis untersucht, wobei die Polymerisationszeit von 160 s beibehalten 
wurde. Die optische Inspektion der Testelektroden nach den Polymerisationen hat gezeigt, 
dass für die Polymerisation durch die Oxidation von EDOT eine minimale Stromdichte von etwa 
3 µA/mm2 benötigt wird, bei der eine deutliche Beschichtung zu erkennen ist. 
Impedanzmessungen haben auch gezeigt, dass erst ab dieser Stromdichte die Impedanz im 
Vergleich zu unbeschichteten Elektroden stark abnimmt. Für Stromdichten über 20 µA/mm2 
wurden Delaminationen der Polymerschicht nach dem anschließenden Spülen in Wasser 
beobachtet. Ursache hierfür könnte ein hoher Stress in der resultierenden Polymerschicht 
sein, der zu Rissbildung und Delamination führt. Weiterhin konnte festgestellt werden, dass 
bei niedrigen Stromdichten die Schichthomogenität, festgestellt durch die optische Inspektion, 
deutlich besser ist. Aus diesen Gründen wurde für die folgenden Untersuchungen die 
Stromdichte von 5 µA/mm2, welche bereits für die Untersuchung der Langzeitstabilität 
verwendet wurde, beibehalten. Im nächsten Schritt wurde die Beschichtungszeit von 80 s bis 
640 s variiert. Abbildung 74 zeigt die resultierende Impedanz der Beschichtungen bei der 
Frequenz von 1 Hz. 
 
Abbildung 74: Elektrodenimpedanz bei 1 Hz in Abhängigkeit von der Beschichtungsdauer 
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Da der kapazitive Blindwiderstand XC 
𝑋𝐶 =
1
𝑗𝜔𝐶
  mit   = 2f 
mit steigender Frequenz f linear abnimmt, wurde eine niedrige Frequenz von 1 Hz bei der 
Impedanzspektroskopie ausgewählt, um möglichst große Änderungen in der 
Elektrodenkapazität C zu erkennen. Das Ergebnis in Abbildung 74 zeigt, dass eine Sättigung der 
Elektrodenkapazität bei einer Beschichtungsdauer von etwa 400 s erreicht wird. Damit sind 
längere Beschichtungen nicht vorteilhaft. Vergleichbare Ergebnisse wurden bereits von Cui et 
al. berichtet, die eine Sättigung bei einer Beschichtungsdauer von etwa 300 s beobachteten 
[Cui07]. 
Für die langzeitstabile Verwendung der PEDOT Beschichtung ist vor allem für flexible 
Elektroden, z.B. für die Elektrokortikografie, die Haftung dieser Beschichtung auf den flexiblen 
Goldelektroden entscheidend. Bisher wurde die in dieser Arbeit vorgestellte Beschichtung mit 
PEDOT ohne zusätzliche Vorbehandlung der Goldoberfläche durchgeführt. Um die Haftung 
zwischen zwei Materialien zu erhöhen wird oftmals die Substratoberfläche aufgeraut, um die 
effektive Grenzfläche zu erhöhen und damit eine stärkere Adhäsion zu erreichen 
[Chapman74]. Untersuchungen im Rahmen einer betreuten Masterarbeit von Pranti haben 
eindeutig gezeigt, dass eine Anätzung der galvanisch beschichteten Goldoberfläche in 
verdünnter Iod-Kaliumiodid-Lösung (0,05 mol/l) die effektive Oberfläche von Gold deutlich 
erhöht (siehe Abbildung 75) und damit eine sehr gute Haftung der PEDOT Schicht ermöglicht 
[Pranti16b, Pranti17]. 
 
Abbildung 75: Erhöhung der Goldoberfläche durch Anätzen in Iodlösung für eine bessere Haftung der PEDOT 
Beschichtung: a) REM Aufnahme der galvanisierten Goldoberfläche, b) Goldoberfläche nach der Ätzung in 
Iodlösung, c) Querschnitt der PEDOT/Gold Grenzfläche [Pranti17] 
Die Stabilität der PEDOT Beschichtung wurde hierfür durch die mechanische Beanspruchung 
der Beschichtungen in einem Ultraschallbecken untersucht. Die Delamination der 
Beschichtungen wurde sowohl optisch als auch messtechnisch mit Hilfe der 
Impedanzspektroskopie erfasst. Der direkte Vergleich mit nicht vorbehandelten 
Goldelektroden hat deutlich gezeigt, dass die Haftung der PEDOT Beschichtung deutlich erhöht 
werden konnte [Pranti17]. Diese erzielten Ergebnisse sind entscheidend für chronisch 
implantierbare, langzeitstabile neuronale Schnittstellen. 
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8. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK 
8.1. ZUSAMMENFASSUNG DER ERGEBNISSE 
Das Kernziel dieser Arbeit, die Entwicklung eines reproduzierbaren Herstellungsprozesses für 
die Integration einer flexiblen elektrischen Zuleitung zu dem Siliziumschaft, konnte erfolgreich 
umgesetzt werden. Die dafür entworfene, mehrstufige Silizium-Tiefenätzung erlaubt die 
definierte Freilegung des flexiblen Flachbandkabels, des Siliziumschafts mit den 
Mikroelektroden und des Steckerteils nach der Prozessierung. Dadurch wird die monolithische 
Integration der Polymer- und Siliziumtechnologie mit einer hohen Auflösung von bis zu 1 µm 
ermöglicht, sodass keine Verbreiterung des Siliziumschafts am Übergang zur flexiblen, 
elektrischen Zuleitung notwendig ist. Die Folge ist eine minimale mechanische Kopplung zur 
Siliziumnadel, welche vollständig in den Kortex eingeführt werden kann. 
Für den elektrischen Anschluss der Mikroelektroden an die Mess- und Stimulationselektronik 
konnte ein Omnetics SMD Stecker mittels Reflow-Lötverfahren problemlos auf den Steckerteil 
des Systems aufgebracht und anschließend mit einem Epoxidharzkleber verkapselt werden, 
um die mechanische Stabilität zum Siliziumsubstrat zu erhöhen und die Lötstellen elektrisch zu 
isolieren. Als biokompatible Polymermaterialien für das flexible Flachbandkabel wurden 
Parylen-C und Polyimid untersucht. Beide Materialien sind kompatibel mit dem 
Herstellungsprozess, jedoch hat sich Parylen-C für diese Anwendung als ungeeignet 
herausgestellt. Die wesentlichen Probleme bei der Verwendung von Parylen-C sind die 
schlechte Haftung zwischen zwei Parylen-C Schichten und die geringe mechanische Stabilität 
des Materials. Die schlechte Haftung führte unter anderem zu Delaminationen dieser 
Schichten nach der Dampfsterilisation, welche für eine chronische Implantation der 
Mikroelektroden notwendig ist. Die geringe mechanische Stabilität führte teilweise zu 
Rissbildungen bereits nach der Herstellung und erschwerte insgesamt die Handhabung der 
flexiblen Systeme. Im Vergleich dazu weist Polyimid eine wesentlich höhere mechanische 
Stabilität auf, sodass die Handhabung der Systeme deutlich erleichtert wurde. Die 
Biokompatibilität dieses Materials wurde in einem externen Prüflabor bestätigt. Die Haftung 
zwischen zwei Polyimidschichten konnte durch eine Prozessoptimierung signifikant erhöht 
werden, sodass auch nach dem vollständigen Knicken des flexiblen Kabels keine 
Delaminationen beobachtet wurden. Die Untersuchung der Langzeitstabilität der elektrischen 
Isolation in temperierter Ringerlösung zeigte nach insgesamt 5 Monaten keine Degradation, 
sodass dieses Material für chronische Implantate geeignet ist. 
Durch die hochauflösende Integration von mehreren, parallel laufenden Leiterbahnen besteht 
die Gefahr für Signalübersprechen durch kapazitive Kopplung. Die Untersuchungen dazu 
zeigten, dass ein Signalübersprechen von bis zu 10 % bei dem aktuellen Design möglich ist. Der 
wesentliche Grund hierfür sind jedoch nicht die Leiterbahnen, sondern die Lötpads des 
Steckerteils, die sich auf dem Silizumsubstrat mit einem dünnen Dielektrikum (500 nm 
Siliziumoxid) dazwischen befinden und sich dadurch große in Reihe geschaltete Kapazitäten 
ausbilden. In-vivo Ableitungen der neuronalen Aktivität haben jedoch gezeigt, dass die durch 
das Signalübersprechen aufgezeichneten Signale innerhalb des Rauschniveaus liegen und 
damit kein Problem für die Auswertung der neuronalen Aktivität darstellen. 
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Für die präzise und vollständige Implantation der Siliziumnadel in den Kortex wurde eine 
entsprechende Nadelhalterung entworfen, hergestellt und getestet. Diese beinhaltet einen 
Graben für die Ausrichtung des flexiblen Flachbandkabels, welches anschließend temporär mit 
Polyethylenglycol für die Implantation fixiert wird. Die Versteifung der Nadel mit 20 µm 
Silizium hat sich als ausreichend für die erfolgreiche Einführung von bis zu 5 mm langen 
Siliziumnadeln in den Kortex herausgestellt. Jedoch muss hierfür die harte Hirnhaut, die Dura 
mater, vorher geöffnet werden, da die ermittelte Knickkraft der Siliziumnadeln von etwa 
11 mN dafür nicht ausreichend ist. 
Die zusätzliche Beschichtung der Gold-Mikroelektroden mit dem elektrisch leitfähigen Polymer 
PEDOT: PSS führte zur deutlichen Reduktion der Impedanz. So konnte die Gesamtimpedanz bei 
der Frequenz von 1 kHz für 160 µm2 große Elektroden von etwa 3 M (Gold) auf etwa 100 k 
(PEDOT) reduziert werden, welches einem Faktor von 30 entspricht. Gleichzeitig erlaubt diese 
Beschichtung aufgrund der wesentlich höheren Doppelschichtkapazität die Verwendung der 
Mikroelektroden für die elektrische Stimulation, welches mit Gold-Elektroden nicht möglich 
wäre. Die Ladungsinjektionskapazität dieser Beschichtung beträgt dabei etwa 2 mC/cm2. 
Optimierungen des Beschichtungsprozesses konnten sowohl die Impedanz weiter verringern, 
als auch die Haftung dieser Polymerschicht auf den Gold-Mikroelektroden und damit die 
mechanische Stabilität deutlich erhöhen. In-vitro Langzeituntersuchungen zur Stabilität dieses 
Materials bei kontinuierlicher, elektrischer Stimulation haben gezeigt, dass durch die 
Ladungsinjektion keine Veränderung der Eigenschaften auftreten. Damit ist diese Beschichtung 
für chronische Neuroimplantate sehr gut geeignet. 
Für die Untersuchungen der Funktionalität der hergestellten Mikroelektroden in-vivo wurden 
diese in den Kortex von Ratten implantiert. Ableitungen neuronaler Aktivität mit chronisch 
implantierten Sonden haben gezeigt, dass neuronale Signale über mehrere Monate hinweg 
problemlos aufgezeichnet werden können. Jedoch steigt die in-vivo Elektrodenimpedanz 
innerhalb der ersten Woche nach der Implantation aufgrund der chronischen Reaktion des 
Nervengewebes deutlich an, sodass mit einer Abnahme des Signal zu Rausch Verhältnisses zu 
rechnen ist. Für die elektrische Stimulation musste die Fläche der Mikroelektroden von 
160 µm2 auf 3000 µm2 erhöht werden, um eine ausreichende Ladungsinjektionskapazität in-
vivo und damit eine sichere Stimulation zu gewährleisten. Erste Stimulationsexperimente 
haben gezeigt, dass die hergestellten Mikroelektroden mit der optimierten PEDOT-
Beschichtung für die chronische Stimulation neuronaler Aktivität geeignet sind. 
 
8.2. AUSBLICK 
Weitere chronische in-vivo Experimente sind notwendig, um den zeitlichen Verlauf der Ableit- 
und Stimulationseigenschaften der Mikroelektroden noch genauer zu untersuchen. 
Insbesondere ist der direkte Vergleich von mechanisch entkoppelten und mit dem 
Schädelknochen fixierten Sonden interessant, um die Auswirkung dieser beiden 
Implantationsmethoden auf die Langzeitstabilität zu untersuchen. Hierfür sollten auch 
histologische Untersuchungen angestellt und mit elektrophysiologischen Messungen direkt 
verglichen werden. 
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Um das Implantationsverfahren weiter zu vereinfachen, kann eine Nadelhalterung entworfen 
und hergestellt werden, mit der das flexible Kabel anstatt mit PEG mit einer Vakuumzuführung 
fixiert werden kann. Dadurch lässt sich die Siliziumnadel auch nachträglich problemlos 
nachjustieren, falls die Positionierung im Kortex nicht optimal war. 
Erste Untersuchungen zur Haftung von Gold-Lötpads auf Polyimid haben gezeigt, dass die 
mechanische Stabilität der gelöteten Omnetics Stecker vergleichbar ist mit dem aktuellen 
Prozessablauf, bei dem das Polyimid in diesem Bereich entfernt wird. Dadurch könnten etwa 
20 % der Prozessschritte eingespart werden, welches mit einem Kosten- und Zeitersparnis 
verbunden wäre. Weiterhin könnte auf diese Weise das Signalübersprechen deutlich verringert 
werden, da das Dielektrikum zwischen dem Siliziumsubstrat und den Lötpads um das 10fache 
dicker und damit die resultierende Kapazität um das 10fache kleiner wäre. 
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ANHANG 
ANHANG A: HERSTELLUNGSPROZESS DER 1. GENERATION 
Schritt 
# 
Beschreibung inkl. Prozessparameter 
1 Los gründen, 100 mm SOI Wafer (20 µm Si, 500 nm BOX, 400 µm Si) Substrate 
2 Beschriftung RS, Messung Waferdicke 
3 Reinigung Caro’sche Säure, 15 min 
4 Thermische Oxidation, feucht, 500 nm, 82 min @ 1000°C, Prg. FOX1000B 
5 Messung Schichtdicke Oxid 
6 Sputtern Titan 50 nm, ohne Sputterätzen, 182 sec @ 200 W 
7 Sputtern Gold 500 nm, 145 sec @ 200 W 
8 Litho 1,8 µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 4 sec HC 
(12 mW/cm
2
) Maske M8 – Pads, Entwicklung Prg. A 
9 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W 
10 Gold Strukturierung, Au Etch 200 @ 50°C, Petrischale, Ätzzeit etwa 15 min 
11 Lackentfernung AZ 100, 15 min 
12 Titan Strukturierung, SC1 @ 80°C, Ätzzeit 30 sec 
13 Litho 1,8 µm AZ1518, Ti-Prime Prg. 12, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, 
Belichtung 4 sec HC (12 mW/cm
2
) Maske M1 – Oxid VS, Entwicklung Prg. A 
14 Oxid Strukturierung, RIE-Fluor, Prg. Therm. Oxid 100nm T, Chiller bei 15°C, Ätzzeit 8 min 
15 Lackentfernung AZ 100, 15 min 
16 Reinigung Caro’sche Säure, 15 min 
17 Parylen C Beschichtung 5 µm, vorher Haftvermittler (IPA:H2O:SilanA-174 100:100:1) nach 
Rezept, ohne Plasma, auf dem Drehteller bei RT, 8 g Dimer, Dimer und Kammer vorher 
über Nacht evakuieren, Prg. Par-C-Test2 
18 Messung Schichtdicke 
19 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec HC 
(12 mW/cm
2
) Maske M2 – Polymer 1/2, Entwicklung Prg. G, Hardbake 120°C 30 min, 
Waferrand RS reinigen 
20 Parylen Ätzung, O2 Plasma, ICP Prg. Parylen C 5my, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm O2, 
5 mTorr, Ätzzeit etwa 9 min, Stop auf Gold, mit Alu-Ring 
21 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
22 Sputtern Gold 500 nm, 100 W DC, 290 sec 
23 Litho 1,8 µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 4 sec VC 
(12 mW/cm
2
) Maske M3 – Metall, Entwicklung Prg. A 
24 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W, direkt vor Ätzung 
25 Gold Strukturierung, Au Etch 200 @ 50°C, Petrischale, Ätzung auf Sicht, Kontrolle auf 
minimale Gold-Reste! 
26 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
27 Parylen C Beschichtung 5 µm, ohne Plasma, ohne Haftvermittler, auf dem Drehteller ohne 
Kühlung, 8 g Dimer, Dimer und Kammer vorher über Nacht evakuieren, Prg. Par-C-Test2 
28 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec VC 
(12 mW/cm
2
) Maske M4 – Polymer 2/2, Entwicklung 2x Prg. G, Hardbake 90°C 30 min, 
Waferrand RS reinigen 
29 Parylen Ätzung, O2 Plasma, ICP Prg. Parylen c 5my, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm O2, 
5 mTorr, Ätzzeit etwa 9 min, Stop auf Gold, mit Alu-Ring 
30 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W, direkt vor Galvanik 
31 Galvanik Gold, 30 min bei 3 mA 100% DC (Plater #2) 
32 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
33 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 50 sec VC 
(12 mW/cm
2
) Maske M5 – Polymer / DRIE VS, Entwicklung Prg. G, Waferrand RS reinigen 
34 Parylen Ätzung, O2 Plasma, ICP Prg. Parylen c 5my, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm O2, 
5 mTorr, Ätzzeit etwa 8,5 min, Stop auf Gold (Galvanik Zuleitung), mit Alu-Ring 
Anhang  
 
 
  Seite 86 
35 Gold Ätzung, Iod-Lösung 0,5 mol, Ätzzeit 2 min, vorher Nadelelektroden und Markenbasis 
mit Lack zu pinseln und Ofen 90°C 15 min 
36 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
37 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 50 sec VC 
(12 mW/cm
2
) Maske M5 – Polymer / DRIE VS, Entwicklung Prg. G, Waferrand RS reinigen 
38 Parylen Ätzung, O2 Plasma, ICP Prg. Parylen c 5my, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm O2, 
5 mTorr, Ätzzeit etwa 8,5 min, Stop auf Si und Oxid, mit Alu-Ring 
39 Randentlackung für Alcatel 
40 DRIE VS, Alcatel, 20 µm Si, Stop auf BOX, Prg. TH_Nadel_VS, 5,5 min, 300 sccm SF6, 150 
sccm C4F8, Intervall 5:1,9 sec, 1800 W, 60 W Substrat, 15°C, 30 sec O2 Plasma nach DRIE 
41 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
42 Schutzlack VS, 1,8 µm AZ1518 Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Reinigung RS mit 
Aceton und Isopropanol 
43 Parylen Ätzung, O2 Plasma, ICP Prg. Parylen c 5my, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm O2, 
5 mTorr, Ätzzeit etwa 10 min, Stop auf Oxid, mit breitem Alu-Ring 
44 Reinigung RS mit Aceton und Isopropanol, Ti-Prime Coating Prg. 12 (4000 rpm), Litho 1,8 
µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 4 sec HC (12 
mW/cm
2
) Maske M6 – Oxid RS, Entwicklung Prg. A 
45 VS/RS-Justage Kontrolle 
46 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck auf 5 mTorr einstellen, Generatorleistung 
umstellen!, Chiller bei 15°C, mit Alu-Ring, Ätzzeit etwa 5 min, Kontrolle! 
47 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
48 Schutzlack VS, 1,8 µm AZ1518 Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Reinigung RS mit 
Aceton und Isopropanol, Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 
min, Belichtung 100 sec HC (12 mW/cm
2
) Maske M7 – DRIE RS, Belichtung 200 sec SC (12 
mW/cm
2
) Maske RE für Alcatel, Entwicklung Prg. G, Randentlackung 
49 DRIE Vorätzung, ICP, Prg. iak_RS_1, mit Alu-Ring, Chiller bei 20°C, Prozessdruck manuell 
nachregeln, Ätzzeit von 20 min entspricht etwa 80 µm Ätztiefe, vorher Anlage mit Silizium 
Dummywafer konditionieren (falls notwendig), Ätztiefe messen (min. 80 µm!) 
50 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck auf 5 mTorr einstellen, Generatorleistung 
umstellen!, Chiller bei 20°C, mit Alu-Ring, Ätzzeit etwa 3,5 min, Kontrolle! 
51 DRIE Ätzung, ICP, Prg. iak_RS_1, mit Alu-Ring, Chiller bei 20°C, Generatorleistung 
umstellen!, Prozessdruck manuell nachregeln, Ätzzeit von 120 min entspricht etwa 400 µm 
Ätztiefe (inkl. 80 µm Vorätzung!), BOX muss teilweise schon zu sehen sein! 
52 DRIE Nachätzung, Alcatel, Prg. TH_Nadel_RS, Stop auf BOX, Ätzzeit etwa 7 min, BOX muss 
vollständig geöffnet werden! 
53 Oxid Strukturierung, Alcatel, nur CF4 Gas, Prg. Oxid, Ätzzeit 4,5 min, Kontrolle! 
54 DRIE finale Ätzung, Alcatel, Prg. TH_Nadel_RS, Stop auf BOX und therm. Oxid VS, Ätzzeit 
etwa 10 min, 30 sec O2 Flash nach DRIE 
55 Oxid Ätzung, Oxide Etch, Ätzzeit 10 min, vorher Benetzung in Wasser, kein QuickDump! 
56 Lackentfernung, AZ 100 Remover @ 50°C, Petrischale, Herauslösen der Systeme 
 
ANHANG B: HERSTELLUNGSPROZESS DER 2. GENERATION 
Schritt 
# 
Beschreibung inkl. Prozessparameter 
1 Los gründen, 100 mm SOI Wafer (20 µm Si, 500 nm BOX, 400 µm Si) 
2 Beschriftung RS, Messung Waferdicke 
3 Reinigung Caro’sche Säure, 15 min 
4 Thermische Oxidation, feucht, 500 nm, 86 min @ 1000°C, Prg. FOX1000B 
5 Messung Schichtdicke Oxid 
6 Litho 1,8 µm AZ1518, Ti-Prime Prg. 12, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, 
Belichtung 4 sec HC (10 mW/cm
2
) Maske M1 – Oxid VS, Entwicklung Prg. A 
7 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck 5 mTorr, Chiller bei 20°C, Ätzzeit 5 min 
8 Lackentfernung AZ 100, 15 min 
Anhang  
 
 
  Seite 87 
9 Reinigung Caro’sche Säure, 15 min 
10 Polyimid (U-Varnish S, UBE) Beschichtung 5 µm, vorher Haftvermittler 3-
Aminopropyltriethoxysilane (0,1 %): HP 120°C 2min, HB Prg. 12, HP 120°C 2min, PI 
Beschichtung Prg. 3 (3000 rpm, 60s), Exsikkator 10 min, Tempern im Bonder Prg. 
Temp_PI_VB 
11 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec HC 
(10 mW/cm
2
) Maske M2 – Polymer 1/2, Entwicklung Prg. G, Waferrand RS reinigen, 
Hardbake 120°C 30 min 
12 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimide, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm 
O2 + 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit etwa 11 min, Stop auf Oxid, mit Alu-Ring, Oxid-
Schichtdicke kontrollieren (< 500 nm)! 
13 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
14 Descumming Prg. 14, Sputtern Titan 50 nm (182 sec @ 200 W), Sputtern Gold 500 nm (290 
sec @ 100 W), breiter Metallring! 
15 Litho 1,8 µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 4 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M3 – Metall, Entwicklung Prg. A 
16 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W, direkt vor Ätzung 
17 Gold Strukturierung, Au Etch 200 @ 50°C, Petrischale, Ätzung auf Sicht (etwa 15 min), 
Kontrolle auf minimale Gold-Reste!!! 
18 Titan Strukturierung, Oxide Etch, Ätzung auf Sicht (etwa 35 sec), Überätzung sehr kritisch! 
19 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
20 Polyimid (U-Varnish S, UBE) Beschichtung 5 µm, vorher O2 Plasma Barrel Prg. 14 mit Käfig, 
PI Beschichtung Prg. 3 (3000 rpm, 60s), Exsikkator 10 min, Tempern im Bonder Prg. 
Temp_PI_VB 
21 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M4 – Polymer 2/2, Entwicklung 2x Prg. G, Hardbake 90°C 30 min, 
Waferrand RS reinigen 
22 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimide, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm 
O2 + 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit etwa 13 min, Stop auf Gold, mit Alu-Ring 
23 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W, direkt vor Galvanik 
24 Galvanik Gold, 30 min bei 3 mA 100% DC (Plater #2) 
25 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
26 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 50 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M5 – Polymer / DRIE VS, Entwicklung Prg. G, Waferrand RS reinigen 
27 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimide, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm 
O2 + 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit etwa 11 min, Stop auf Gold (Galvanik Zuleitung), mit Alu-
Ring 
28 Gold Ätzung, Iod-Lösung 0,5 mol/l, Ätzzeit 2 min, vorher Nadelelektroden und Markenbasis 
mit Fotolack schützen (Ofen 90°C 15) min! 
29 Titan Ätzung, Oxide Etch, Ätzzeit 1 min 
30 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
31 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 50 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M5 – Polymer / DRIE VS, Entwicklung Prg. G, Waferrand RS reinigen 
32 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimide, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm 
O2 + 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit etwa 12 min, nach 6 min CF4  0 sccm einstellen, Stop 
auf Si und Oxid!, mit Alu-Ring 
33 Randentlackung für Alcatel 
34 DRIE VS, Alcatel, 20 µm Si, Stop auf BOX, Prg. TH_Nadel_VS, 5,5 min, 300 sccm SF6, 150 
sccm C4F8, Intervall 5:1,9 sec, 1800 W, 60 W Substrat, 15°C, 30 sec O2 Flash nach DRIE! 
35 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
36 Schutzlack VS, 1,8 µm AZ1518 Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Reinigung RS mit 
Aceton und Isopropanol auf Spin-Coater (Prg. 12) 
37 Ti-Prime Coating Prg. 12, Litho 1,8 µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 
min, Belichtung 4 sec HC (10 mW/cm
2
) Maske M6 – Oxid RS, Entwicklung Prg. A 
38 VS/RS-Justage Kontrolle 
39 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck auf 5 mTorr einstellen, Generatorleistung auf 300 
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W!, Chiller bei 15°C, mit Alu-Ring, Ätzzeit 5 min, Kontrolle! 
40 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
41 Schutzlack VS, 1,8 µm AZ1518 Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Reinigung RS mit 
Aceton und Isopropanol, Ti-Prime Coating Prg. 12, Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 7 
(1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec HC (10 mW/cm
2
) Maske M7 – DRIE RS, 
Entwicklung Prg. G, Randentlackung VS (1,8 µm Lack) 
42 DRIE Vorätzung, ICP, Prg. iak_RS_1, mit Alu-Ring, Chiller bei 20°C, Prozessdruck (25 mTorr) 
manuell nachregeln, Ätzzeit von 20 min entspricht etwa 80 µm Ätztiefe, vorher Anlage mit 
Silizium Dummywafer konditionieren (falls notwendig), Ätztiefe messen (min. 80 µm!) 
43 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck auf 5 mTorr einstellen, Generatorleistung 
umstellen!, Chiller bei 20°C, mit Alu-Ring, Ätzzeit 3,5 min, Kontrolle! 
44 DRIE Ätzung, ICP, Prg. iak_RS_1, mit Alu-Ring, Chiller bei 20°C, Generatorleistung 
umstellen!, Prozessdruck (25 mTorr) manuell nachregeln, Ätzzeit von 120 min entspricht 
etwa 400 µm Ätztiefe (inkl. 80 µm Vorätzung!), BOX muss teilweise freigelegt werden! 
45 Randentlackung RS für Alcatel 
46 DRIE Nachätzung, Alcatel, Prg. TH_Nadel_RS, Stop auf BOX, Ätzzeit etwa 8 min, BOX muss 
vollständig geöffnet werden! Überätzung kritisch!  Kontrolle 
47 Oxid Strukturierung, Alcatel, nur CF4 Gas, Prg. Oxid, Ätzzeit 10 min, Kontrolle! 
48 DRIE finale Ätzung, Alcatel, Prg. TH_Nadel_RS, Stop auf BOX und therm. Oxid VS, Ätzzeit 10 
min, Heliumfluss kontrollieren, 30 sec O2 Flash zum Schluss! 
49 Oxid Ätzung, Oxide Etch BOE, Ätzzeit 10 min, kein QuickDump! 
50 Lackentfernung, AZ 100 Remover @ 50°C, Petrischale, Herauslösen der Systeme 
 
ANHANG C: HERSTELLUNGSPROZESS DER 3. GENERATION 
Schritt 
# 
Beschreibung inkl. Prozessparameter 
1 Los gründen, 100 mm SOI Wafer (20 µm Si, 500 nm BOX, 400 µm Si) 
2 Beschriftung RS, Messung Waferdicke + TTV 
3 Reinigung Caro’sche Säure, 15 min 
4 Thermische Oxidation, feucht, 500 nm, 87 min @ 1000°C, Prg. FOX1000B 
5 Messung Schichtdicke Oxid 
6 Sputtern Titan 100 nm (360 sec @ 200 W HF), Sputtern Gold 500 nm (290 sec @ 100 W 
DC), breiter Metallring, ohne Sputterätzen 
7 Litho 1,8 µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 4 sec HC 
(10 mW/cm
2
) Maske M0 – Pads, Entwicklung Prg. A 
8 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W, direkt vor Au-Ätzung 
9 Gold Strukturierung, Au Etch 200 @ 50°C, im Becherglas im Wasser-Becken, Ätzung auf 
Sicht (etwa 45 min), Kontrolle auf minimale Gold-Reste! 
10 Titan Strukturierung, Oxide Etch, Ätzung auf Sicht, 30 sec (nach ca. 20 sec Farbumschlag 
und H2-Bildung), Wafer vorher in Wasser benetzen! 
11 Lackentfernung AZ 100, 15 min 
12 Litho 1,8 µm AZ1518, Ti-Prime Prg. 12, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, 
Belichtung 4 sec HC (10 mW/cm
2
) Maske M1 – Oxid VS, Entwicklung Prg. A 
13 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck 5 mTorr, Chiller bei 15°C, Ätzzeit 5,5 min 
14 Lackentfernung AZ 100, 15 min 
15 Reinigung Caro’sche Säure, 1 min Dip wegen Ti-Haftschicht 
16 Polyimid (U-Varnish S, UBE) Beschichtung 5 µm, vorher Haftvermittler 3-
Aminopropyltriethoxysilane (0,1 %): HP 120°C 2min, HB Prg. 12, HP 120°C 2min, PI 
Beschichtung Prg. 3 (3000 rpm, 60s), Tempern auf Vakuum-Hotplate, Prg. PI_Temp 
17 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 4 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec HC 
(10 mW/cm
2
) Maske M2 – Polymer 1/2, Entwicklung Prg. G + 3 Schritte, Waferrand RS 
reinigen, Hardbake 120°C 30 min 
18 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimid, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm O2 
+ 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit 12 min, Stop auf Gold, mit Alu-Ring 
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19 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
20 Descumming Barrel Prg. 14, Sputtern Gold 300 nm (174 sec @ 100 W DC), breiter 
Metallring mit guter Zentrierung des Wafers! 
21 Litho 1,8 µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 4 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M3 – Metall, Entwicklung Prg. A 
22 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W, direkt vor Au-Ätzung 
23 Gold Strukturierung, Au Etch 200 @ 50°C, Petrischale oder Becherglas, Ätzung auf Sicht 
(etwa 12 min), Kontrolle auf minimale Gold-Reste! 
24 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
25 Polyimid (U-Varnish S, UBE) Beschichtung 5 µm, direkt vorher 30 sec O2 Plasma ICP Prg. 
Par_5my, PI Beschichtung Prg. 3 (3000 rpm, 60s), Tempern auf Vakuum-Hotplate, Prg. 
PI_Temp 
26 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 4 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M4 – Polymer 2/2, Entwicklung 2x Prg. G, Hardbake 90°C 30 min, 
Waferrand RS reinigen 
27 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimid, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm O2 
+ 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit 12 min, Stop auf Gold, mit Alu-Ring 
28 Descumming O2 Plasma Barrel, Prg. 14, 30 sec bei 500 W, direkt vor Galvanik 
29 Galvanik Gold, 30 min bei 3 mA 100% DC (Plater #2) 
30 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
31 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 4 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 50 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M5 – Polymer / DRIE VS, Entwicklung Prg. G, Waferrand RS reinigen 
32 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimide, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm 
O2 + 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit 10 min, Stop auf Gold (Galvanik Zuleitung), mit Alu-Ring 
33 Gold Ätzung, Iod-Lösung 0,5 mol/l, Ätzzeit 2 min, vorher Nadelelektroden und Markenbasis 
mit Fotolack schützen (und Ofen 90°C für 15 min)! 
34 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
35 Kurzschluss-Messungen mit Systemen 
36 Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 4 (1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 50 sec VC 
(10 mW/cm
2
) Maske M5 – Polymer / DRIE VS, Entwicklung Prg. G, Waferrand RS reinigen 
37 Polyimid Ätzung, O2 + CF4 Plasma, ICP Prg. Polyimide, Chiller bei 20°C, 25/800 W, 40 sccm 
O2 + 8 sccm CF4, 5 mTorr, Ätzzeit 10 min, nach 5 min CF4  0 sccm, Stop auf Si und Oxid, 
mit Alu-Ring 
38 Randentlackung für Alcatel 
39 DRIE VS, Alcatel, 20 µm Si, Stop auf BOX, Prg. TH_Nadel_VS, 5,5 min, 300 sccm SF6, 150 
sccm C4F8, Intervall 5:1,9 sec, 1800 W, 60 W Substrat, 15°C, 30 sec O2 Plasma nach DRIE! 
40 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
41 Schutzlack VS, 1,8 µm AZ1518 Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Reinigung RS mit 
Aceton und Isopropanol auf Spin-Coater (Prg. 12) 
42 Reinigung RS mit O2 Plasma, ICP, Prg. Par_5my, Ätzzeit 5 min, Chiller bei 20°C, vorher mit 
Dummy-Wafer mit 100 nm therm. Oxid testen, wie stark Oxid angegriffen wird! Ggf. Anlage 
vorher konditionieren! 
43 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
44 Schutzlack VS, 1,8 µm AZ1518 Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Reinigung RS mit 
Aceton und Isopropanol auf Spin-Coater (Prg. 12) 
45 Ti-Prime Coating Prg. 12, Litho 1,8 µm AZ1518, Belackung Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 
min, Belichtung 4 sec HC (10 mW/cm
2
) Maske M6 – Oxid RS, Entwicklung Prg. A 
46 VS/RS-Justage Kontrolle, max. 5 µm Dejustage! 
47 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck auf 5 mTorr einstellen, Generatorleistung auf 300 
W!, Chiller bei 15°C, mit Alu-Ring, Ätzzeit 5 min, Kontrolle! 
48 Lackentfernung AZ 100, 5 min 
49 Schutzlack VS, 1,8 µm AZ1518 Prg. 1 (4500 rpm), Ofen 90°C 30 min, Reinigung RS mit 
Aceton und Isopropanol, Ti-Prime Coating Prg. 12, Litho 10 µm AZ9260, Belackung Prg. 4 
(1850 rpm), Ofen 90°C 30 min, Belichtung 100 sec HC (10 mW/cm
2
) Maske M7 – DRIE RS, 
Entwicklung Prg. G, Randentlackung VS (1,8 µm Lack) 
50 DRIE Vorätzung, ICP, Prg. iak_RS_1, mit Alu-Ring, Chiller bei 20°C, Prozessdruck (25 mTorr) 
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manuell nachregeln, Ätzzeit von 20 min entspricht etwa 80 µm Ätztiefe, vorher Anlage mit 
Silizium Dummywafer konditionieren (falls notwendig) 
51 Oxid Strukturierung, ICP, Prg. Oxid, Druck auf 5 mTorr einstellen, Generatorleistung 
umstellen!, Chiller bei 20°C, mit Alu-Ring, Ätzzeit 3,5 min, Kontrolle! 
52 DRIE Ätzung, ICP, Prg. iak_RS_1, mit Alu-Ring, Chiller bei 20°C, Generatorleistung 
umstellen!, Prozessdruck (25 mTorr) manuell nachregeln, Ätzzeit von 90 min entspricht 
etwa 320 µm Ätztiefe, BOX muss nur teilweise freigelegt werden! 
53 Randentlackung RS für Alcatel 
54 DRIE Nachätzung, Alcatel, Prg. TH_Nadel_RS, Stop auf BOX, Ätzzeit etwa 7 min, BOX muss 
vollständig geöffnet werden! Überätzung kritisch!  Kontrolle 
55 Oxid Strukturierung, Alcatel, nur CF4 Gas, Prg. Oxid, Ätzzeit 10 min, Kontrolle! 
56 DRIE finale Ätzung, Alcatel, Prg. TH_Nadel_RS, Stop auf BOX und therm. Oxid VS, Ätzzeit 10 
min, Heliumfluss kontrollieren, 30 sec O2 Flash zum Schluss! 
57 Oxid Ätzung, Oxide Etch 7:1, Ätzzeit 10 min, kein QuickDump! vorher mit Wasser benetzen 
58 Lackentfernung, AZ 100 Remover @ 50°C, Petrischale, Herauslösen der Systeme 
 
 
